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KAPITEL 1
Einleitung
1.1 Motivation
Die Magnetresonanztomographie1 nimmt mit weltweit über 25.000 klinischen MR-Systemen
und jährlich ca. 75.000.000 Untersuchungen eine zentrale Rolle in der medizinischen Bildgebung
ein. Die MRT wird heute üblicherweise als Alternative zur Röntgenuntersuchung eingesetzt
und hat den Vorteil ohne ionisierende Strahlung eine Schnittbildgebung oder Spektroskopie
von Lebewesen oder Materialien zu ermöglichen. Häufig wird die MRT auch als Kernspin-
Tomographie bezeichnet2.
Die charakteristischen Merkmale der MRT (Nicht-Invasivität, keine Belastung durch ionisieren-
de Strahlung, keine jodhaltigen Kontrastmittel, hoher Weichteilkontrast, freie Schnittplanung)
sowie modalitätsübergreifende Substitutionseffekte tragen gezielt zur Straffung von Untersu-
chungsabläufen und Handlungsrichtlinien im Patientenmanagement, zur Kostensenkung sowie
zur Erschließung neuer Indikationen klinischer Einsatzmöglichkeiten bei.
Im Bereich der MRT zählt die kardiovaskuläre MRT mit einer jährlichen Wachstumsrate von ca.
20 % an Untersuchungen zu den rasant wachsenden Anwendungen. Dies ist klinisch motiviert,
weil Erkrankungen des Herzens und der Gefäße beispielsweise in den USA 34,2 % der gesamten
Todesfälle im Jahr 2008 ausmachen [LJ09] und damit häufigste Todesursache sind. Moderne
MRT-Verfahren spielen eine zentrale Rolle für die verbesserte nicht-invasive Diagnostik von
Herz- und Gefäßerkrankungen [Pen04]. Dazu gehören die anatomische Bildgebung, Entzün-
dungsdiagnostik, Funktions- und Wandbeweglichkeitsanalyse, Ischämie- und Vitalitätsdiagnostik,
Angiographie, morphologische Begutachtung der Herzkranzgefäße, Flussquantifizierung, Ge-
webecharakterisierung etc., die alle ein breites Spektrum zur Beantwortung kardiologischer
Fragestellungen bieten[Wag03, Lim04, Ede04]. Darüber hinaus bietet die kardiovaskuläre MRT
vielversprechende Ansätze zur Detektion von Perfusionsdefiziten im Herzmuskel [Poo02, Sch01].
1 Magnetresonanztomographie
2 engl.: magnetic resonance imaging - (MRI) bzw. magnetic resonance spectroscopy - (MRS)
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1.2 Ziele
Zur Realisierung einer diagnostisch verwertbaren Bildqualität erfordert die Aufnahme bewegter
Organe bzw. Körperteile die Synchronisierung der Bildaufnahme mit eben dieser Bewegung.
Für den Bereich der Herz-MRT, die keine Echtzeitbildgebungsmethode ist, bedeutet dies die
Ausschaltung unerwünschter Einflüsse durch Herzbewegung und Blutfluss. Deshalb muss die
MRT-Aufnahme zwingend mit der Herzbewegung synchronisiert werden. Im klinischen Um-
feld wird für diese Synchronisierung der Bildaufnahme mit der Herzbewegung konventionell
mehrheitlich die Ableitung von EKG1-Signalen genutzt. Das abgeleitete EKG-Signal unterliegt
Störeinflüssen, welche primär durch Wechselwirkungen (i) mit dem Hauptmagnetfeld B0 des
MR-Systems und (ii) mit magnetischen Feldgradienten (dB/dt) hervorgerufen oder (iii) durch die
Verwendung elektromagnetischer Strahlung (Hochfrequenzimpulse) verursacht werden. In Folge
der potentiellen Störeinflüsse ist das EKG-Signal in seiner Form deformiert, so dass zuverlässige
Triggerung und Synchronisation nicht gewährleistet sind. Als Folge der Missynchronisation wer-
den bewegungsinduzierte Bildartefakte, Kantenunschärfen und Bildverwaschungen verursacht,
welche die Diagnostik beeinträchtigen und schlussendlich unmöglich machen können. Um diese
Unzulänglichkeiten des konventionellen Ansatzes zu eliminieren wird in dieser Arbeit ein zur
konventionellen EKG-Synchronisation alternatives Konzept vorgestellt, das die Zuverlässigkeit
Triggererkennung und Synchronization, insbesondere bei hohen Magnetfeldstärken, erhöht.
Im Kapitel 2 „Methodische Grundlagen“ sind die Grundlagen der MR-Technologie beschrieben.
Zusätzlich sind die Physiologie des Herzens und die etablierten Verfahren zur Synchronisation
von Organbewegungen aufgeführt. In diesem Kapitel wird besonderen Wert auf die kardiovasku-
läre MR-Bildgebung und deren Anforderungen gelegt.
Das Kapitel 3 „Grundprinzip der akustischen Synchronisation“ beschreibt den Aufbau und
die Funktionsweise das angewandten Stethoskops zur Aufnahme des humanen Herztones.
Filterschaltungen zur Seperation der Herztöne und die Nutzung der Herztöne als Synchroni-
sationssignal für die MR-Bildgebung sind hier aufgeführt und deren Funktionsweise wird mit
Messungen belegt.
Kapitel 4 „Technische Evaluierung“ zeigt Ergebnisse akustischer Messungen. Durchgeführt
werden Analysen zur Lärmbestimmung in der MR-Umgebung inklusive den Signal-zu-Rausch-
messungen zwischen den Herztönen und dem Gradientengeräusch und Latenzmessungen zum
etablierten EKG-Verfahren. Abschließend wird eine Methode zur parallelen Datenaufnahme der
beiden Techniken zu Vergleichszwecken vorgestellt.
Die „Klinische Evaluierung der akustischen Triggereinheit“ im Kapitel 5 wird jeweils als
Vergleich zwischen der bisher hauptsächlich etablierten EKG-Methode und der neuartigen,
akustischen Synchronisation durchgeführt. Neben der anatomischen Bildgebung des Herzens,
der Funktionsbestimmung des Herzens und der Gewebecharkterisierung des Herzmuskelgewebes
werden angiographische Aufnahmen sowohl in der Herzregion, als auch im Kopf akustisch- und
EKG-synchronisiert gezeigt. Ein Beleg der klinischen Eignung der akustischen Methode wird
1 Elektrokardiogramm
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durch die vielfältig vorgestellten Studien versucht zu zeigen, dabei ist die elektrische Sicherheit
gegenüber dem MRT-Gerät stets zu beachten.
Die „Diskussion“ in Kapitel 6 der akustischen Synchronisationmethode klärt die Fragestellung,
ob die Anforderungen der gebräuchlichsten Herz-MR-Untersuchungsmethoden erfüllt werden
können. Hierzu sind in dieser Arbeit atemangehaltene Bildgebungsprotokolle und Protokolle
unter freier Atmung gleichermaßen getestet. Vorgabe ist hierbei stets, dass für die Implementie-
rung an klassischen MR-Systemen weder Hard-, noch Softwareänderungen für den Gebrauch
der akustischen Triggerung gewünscht sind, um eine Verletzung der CE-Zertifizierung klinischer
MR-Tomographen ausdrücklich auszuschließen.
3

KAPITEL 2
Methodische Grundlagen
2.1 Prinzipien der Magnetresonanztomographie
2.1.1 Phänomen der Kernspinresonanz
Die klinische MRT basiert auf der Anregung von Wasserstoffprotonen durch Hochfrequenzimpul-
se und Detektion der bei der Rückkehr in den Gleichgewichtszustand (Relaxation) entstehenden
elektromagnetischen Wellen. Damit Protonen durch den Hochfrequenz-Impuls angeregt werden
können, muss deren Präzessionsfrequenz ω0 [Hz] mit der des HF-Impulses übereinstimmen.
Diese auch Larmorfrequenz genannte Größe ist abhängig vom äußeren Magnetfeld B0 [Tesla]
und wird durch die Larmor-Gleichung 2.1 beschrieben [Blo46, Pur46].
ω0 = γB0 (2.1)
Das gyromagnetische Verhältnis γ [MHz/T] ist konstant und beschreibt den Proportionalitäts-
faktor zwischen magnetischem Moment µ und dem Spin S und hängt von der Kernart ab. Für
Wasserstoff beträgt das gyromagnetische Verhältnis γ=42,58 MHz/T. Die Präzessionsfrequenz
von Wasserstoffprotonen kann in Tabelle 2.1 für einige übliche Feldstärken B0 abgelesen werden.
Phänomen der Kernspinresonanz besser beschreiben
B0 0.5T 1.0T 1.5T 3.0T 7.0T 9.4T
ω0
1H 21,3 MHz 42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz 298,2 MHz 400,4 MHz
ω0
19F 20,1 MHz 40,1 MHz 60,2 MHz 120,3 MHz 280,7 MHz 376,9 MHz
ω0
23Na 5,6 MHz 11,3 MHz 16,9 MHz 33,8 MHz 78,9 MHz 105,9 MHz
Tabelle 2.1: Präzessionsfrequenzen von Wasserstoff, Fluor und Natrium bei den wichtigsten MRT-
Magnetfeldstärken.
Statische Magnetfelder
Im klinischen Bereich sind hohe, statische Magnetfelder in der Größenordnung von mehreren
Tesla (T) üblich. Hierbei erreichen heutige standardmäßig klinisch eingesetzten Geräte übli-
cherweise Magnetfeldstärken von 0.2 bis 3 T. Bei Magnetfeldstärken über 0.5 T wird heute
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wirtschaftlich ausschließlich mit supraleitenden Magneten gearbeitet. Hierbei wird flüssiges
Helium, isoliert durch Vakuum zur Kühlung verwendet um die Windungen der elektrischen
Spulen in den supraleitenden Temperaturbereich von <4 Kelvin zu bringen.
Zur Korrektur von Feldinhomogenitäten, dem sogenannten Shimming, wird eine zweistufige
Technologie angewandt. Dauerhaft anwesende B0 Inhomogenitäten und örtliche Störmagnet-
felder werden durch zusätzliche Eisenplättchen korrigiert. Darüber hinaus erfolgt durch so
genanntes Shimmen eine Homogenisierung des Magnetfeldes im jeweiligen Messobjekt.
2.1.2 Ortskodierung
Magnetfeldgradienten
Um ein Bild erzeugen zu können, müssen die Resonanz-Signale räumlich kodiert werden. Dies
ist mit Hilfe der Larmor-Beziehung 2.1 möglich. Hierzu wird neben dem statischen Feld eine
magnetischer Feldgradient angewandt, so dass die Larmorfrequenz ortsabhängig wird (siehe
Abbildung 2.1):
ω(r) = γ (B0 + rG) (2.2)
Für die Bildgebung werden drei zueinander orthogonale Magnetfeldgradienten in einem kar-
tesischem Koordinatensystem verwendet, die das Feld entlang der Achsen x, y und z verändern.
statischesMagnetfeld
ω
0
B
0
(a) Larmorfrequenz überall
identisch; keine Ortskodie-
rung
statisches Magnetfeld
+
magnetischer Feldgradient
ω
0
B
0
ω<ω
0
ω>ω
0
+ BΔ
-ΔB
B
0
(b) Larmorfrequenz orts-
abhängig; Ortskodierung
möglich
Abbildung 2.1: Ortskodierung - räumliche Zuordnung [Nie09]
Die Gradientenfelder werden durch drei senkrecht zueinander stehende Gradientenspulensys-
teme erzeugt. Diese bewirken eine kurzzeitige, lineare Änderung des Magnetfeldes entlang einer
beliebigen Raum-Richtung und somit eine ortsabhängige Variation der Larmorfrequenz. Übli-
che Werte der Magnetfeldgradienten betragen maximal Gmax=50 mT/m. Die Anstiegsflanken
erreichen 150 - 200 mT/m/ms. Kopfmagnetfeldgradientensysteme mit kleinem Durchmesser
erreichen Gmax = 80 mT/m. Grenzen für die Änderung der Magnetfeldstärke je Zeiteinheit
(dB/dt) diktiert hierbei die einsetzende periphere Nervenstimulation. Des Weiteren entstehen
durch die Magnetfeldgradienten akustische Geräusche, die ohne Isolation einen theoretischen
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SPL1 von 126 dB2 annehmen können [Sch09b].
Schichtselektion
Frequenz
Schicht-
gradient
frequenzselektiver
HF-Impuls Objekt
Veranschaulichungder
Magnetisierung
Abbildung 2.2: Schichtselektion [Nie09]
Die Schichtselektion ist der erste Schritt der Ortskodierung bei einer 2D-Bildgebungssequenz,
mit dem Ziel einer gleichmäßigen Anregung aller Wasserstoffkerne innerhalb einer ausgewählten
Schicht. Zur Schichtselektion wird während des Sendens des HF-Impulses ein Gradient senkrecht
zur Schichtrichtung geschaltet (siehe Abbildung 2.2). Das Gesamtmagnetfeld B0, und somit
auch die Larmorfrequenz verändern sich dadurch entlang dieser Richtung. Durch Senden eines
frequenzselektiven Hochfrequenzimpulses mit der Bandbreite ∆ν wird eine Schicht angeregt.
Die Schichtdicke ∆z ergibt sich nach Formel 2.3, wobei Gs die Gradientenstärke ist:
∆z = 2pi
γ ×Gs∆ν (2.3)
Frequenzkodierung
Die Ortskodierung des MR-Signals innerhalb der angeregten Schicht beruht auf Zerlegung der
Bildinhalte in die einzelnen Ortsfrequenzkomponenten.
Zur Frequenzkodierung wird das Signal mit einem geschalteten Gradienten entlang einer
Richtung (Gx) senkrecht zur Schichtselektion ausgelesen. Dieser Gradient, Frequenzkodierungs-
gradient oder auch Auslesegradient genannt, bewirkt eine räumlich abhängige Frequenzände-
rung des ausgelesenen Signals (siehe Abbildung 2.3). Das gemessene Signal S(t) (siehe Formel
2.4) ist die Summe der ortsabhängigen Frequenzen und stellt eine Fourier-Transformation der
Spindichte ρ(x) dar.
1 sound preassure Level
2 Dezibel
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Frequenzkodierung
Abbildung 2.3: Frequenzkodierung - Ein Gradient wird während des Auslesevorgangs eingeschaltet.
Er bewirkt ein ortsabhängiges Magnetfeld, wodurch die Präzessionsfrequenz zur ortsabhängigen
Funktion wird.
S(t) =
∫
ρ(x)ei2piγ
∫ t
0 Gx(t
′)xdt′dx (2.4)
Phasenkodierung
Zur Phasenkodierung wird nach der Anregung durch den HF-Impuls orthogonal zur Ausleserich-
tung ein Gradient bestimmter Stärke appliziert. Dieser bewirkt, dass die Präzession entlang der
Gradientenrichtung (Gy) variiert. Dadurch entstehen räumlich abhängige Phasendifferenzen
der angeregten Spins, welche nach dem Abschalten des Phasenkodierungsgradienten bestehen
bleiben. Das Signal enthält nach der Phasenkodierung räumliche Informationen der Verteilung
in y-Richtung. Die Phasenunterschiede stellen analog zur Frequenzkodierung eine Fourier-
Transformierte der Spindichte dar.
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Frequenzkodierung
Abbildung 2.4: Von der Phasenkodierung zur kombinierten Phasen- und Frequenzkodierung.
Durch eine inverse 2D-Fourier-Transformation des phasen- und frequenzkodierten Signals
ergibt sich das MR-Bild. In Abbildung 2.4 ist links die Phasenkodierung dargestellt und rechts
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die Überlagerung beider Techniken. So ist es möglich jedes Element im zwei-dimensionalen
Raum hinsichtlich der Larmorfrequenz zu kodieren, wobei diese Phasenkodierung je Phasenko-
dierschritt wiederholt werden muss.
Für die 3D-Volumenbildgebung wird die Schichtselektion durch eine zusätzliche Phasenkodie-
rung in Z-Richtung und entsprechend durch eine inverse 3D-Fourier-Transformation ersetzt.
k-Raum
Die Messdaten der ortskodierten Signale werden digitalisiert und in einer Rohdaten-Matrix, dem
Ortsfrequenzraum oder auch k-Raum abgespeichert. Der k-Raum ist mathematisch die inverse
Fourier-Transformation des Bildraums. Die entsprechenden Achsen des k-Raums werden mit kx,
ky bzw. kz bezeichnet. Die zu einer räumlichen Frequenz gehörige Wellenzahl ist definiert durch:
k(t) = 2piγ
t∫
0
G(t′)dt′ (2.5)
Konventionell wird der k-Raum in einem kartesischen Koordinatensystem zeilenweise aufge-
füllt. Um ein Objekt innerhalb des Abbildungsbereiches - FOV1 eindeutig abzubilden, muss der
Abstand zweier k-Raum Zeilen ∆k der Nyquist-Bedingung genügen:
∆k ≤ 2pi
FOV
(2.6)
Um einen vollständigen k-Raum Datensatz zu erheben, muss die Messung mit unterschiedli-
chen Phasenkodierungsgradienten wiederholt werden. Für eine Auflösung von Ny Pixel in y-
Richtung muss die Messung mit Ny verschiedenen Phasenkodierungsgradienten wiederholt wer-
den, wobei die Stärke des Phasenkodierungsgradienten in äquidistanten Schritten variiert. Die
Zeit zwischen aufeinander folgenden Anregungen durch einen HF-Impuls wird als Wiederholzeit
TR2 bezeichnet. In der Mitte des k-Raums befinden sich die niedrigen Ortsfrequenzen mit hoher
Amplitude. Diese ergeben nach der inversen Fourier-Transformation ein kontrastreiches, aber
unscharfes Bild. Die äußeren k-Raum Werte enthalten die hohen Ortsfrequenzen mit niedrigen
Amplituden, diese sind für die Schärfe des Bildes verantwortlich [Kum75].
Die Anwendung magnetischer Feldgradienten in allen drei Raumrichtungen erlaubt die voll-
ständige räumliche Kodierung der Resonanzfrequenz. Unter Wirkung eines magnetischen Feld-
gradienten gilt für die Zeitabhängigkeit der Signalintensität S(t) unter Vernachlässigung von
Relaxations- und Bewegungseinflüssen [Man82]:
S(t) =
∫
ρ(r)e
−iγr
t∫
0
G(t′)dt′
dr (2.7)
1 field of view
2 TR - Repetitionszeit
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Fouriertransformation
Unter zusätzlicher Vernachlässigung derB0-Inhomogenitäten, das heißt unter Annahme räumlich
konstanter magnetischer Feldgradienten, lässt sich die Fourierbeziehung
S(t) =
∫
ρ(r)e−iγrGtdr (2.8)
herleiten. Demnach kann die Signalintensität als Fourier-Transformierte der Spindichte be-
trachtet werden. Um diese Beziehung zu verdeutlichen, führte Twieg [Twi83] den Ortsvektor
2.5 als k-Raum ein. Unter Ausnutzung dieses Formalismus geht Gleichung 2.8 in
S(t) = ρ˜(k(t)) =
∫
ρ(r)e−ikrdr (2.9)
über, das heißt die Fourier-Transformierte der Spindichte wird durch S(t) bestimmt [Lju83].
Gemäß Gleichung 2.5 können die Punkte im reziproken Raum über Änderungen der Amplitude
oder der Einstrahldauer der magnetischen Feldgradienten abgetastet werden. Ihre Gesamtheit
beschreibt eine Kurve, die so genannte k-Trajektorie. In Abbildung 2.5 ist die Transformation für
eine Kugel gezeigt.
Ortsfrequenz-
raum
Frequenz
NPhasenkodierungsschritte
Fouriertransformation
(Frequenzrichtung)
Foeriertransformation
(Phasenkodierungsrichtung)
Signal Projektion
Ortsraum
Abbildung 2.5: Vom k-Raum zum Bild mittels zweidimensionaler Fourier-Transformation. Die
Fourier-Transformation wird zuerst in Frequenzrichtung und anschließend in Phasenkodierungsrich-
tung durchgeführt. Die Fourier-Transformation in Frequenzrichtung wird so oft wiederholt, wie es
Phasenkodierungsschritte gibt. Als Endresultat entsteht ein Bild im Ortsraum [Nie09].
2.1.3 Kontrastmechanismen
Longitudinale (T1) Relaxation
Ein Körper im Magnetfeld hat eine Gleichgewichtsmagnetismus M0. Wird dieses Gleichgewicht
durch HF-Impulse gezielt gestört, dann relaxieren diese Dipole anschließend zurück parallel zur
Hauptmagnetfeldachse z. Dies führt zu einer Änderung der Besetzungszahlen des Spinsystems.
Die Rückkehr ins thermische Gleichgewicht erfolgt durch Relaxationsprozesse. Bis zum Erreichen
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des thermischen Gleichgewichts wird die Besetzung energetisch höherer Spinniveaus zugunsten
energetisch niedriger liegender Niveaus reduziert. Die dabei frei werdende Energie wird an die
Umgebung abgegeben. Man bezeichnet die Umgebung in Anlehnung an die Festkörperphysik
auch als Gitter und den Gesamtprozess als Spin-Gitter-Relaxation. Die transversale Ebene wird
von der x- und y-Achse aufgespannt, die senkrecht auf dem B0-Magnetfeld stehen.
Wird beispielsweise ein HF-Signal ausreichend lang eingestrahlt, so präzidieren alle Spins
in der transversalen Ebene, so dass die longitudinale Komponente der Magnetisierung Mz ≈0
ist. Nach Abschaltung des HF-Signals erfahren präzidierende Kerne eine Wechselwirkung. Die
exponentiell steigende Rückkehr ins Gleichgewicht ist in Abbildung 2.6 beschrieben und endet
mit Mz ≈M0. Ebenso kann die Magnetisierung zu jeder Zeit mit Formel 2.10 bestimmt werden.
Die Geschwindigkeit hängt von einer für das jeweilige Gewebe charakteristischen Zeitkonstante,
der longitudinalen Relaxationszeit T1 ab. T1 ist die Zeit, bei der die longitudinale Magnetisierung
63 % ihres Ausgangswertes erreicht hat. Nach Ablauf von 3 T1 ist Mz auf ca. 95 % angestiegen.
Gewebe mit einem kurzen T1 erreicht schneller die Gleichgewichtsmagnetisierung als Gewebe
mit einer langen T1.
Mz(t) =M0 + (Mz(0)−M0)e−
t
T1 (2.10)
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Abbildung 2.6: Die T1-Relaxation, oder die longitudinale Erholung wird mit Formel 2.10 beschrieben.
Die longitudinale Magnetisierung ist nach der Zeit T1 auf etwa 63 % des Ausgangswertes angestiegen.
Nach drei T1 hat die Magnetisierung 95 % erreicht [Nag02].
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T1 in Wasser liegt im Bereich von einigen Sekunden. Dickflüssigere Substanzen, wie z. B. Öl,
oder Gewebe weisen kürzere T1 auf. Diese Eigenschaft ermöglicht einen Kontrast zwischen den
Geweben in MR-Aufnahmen. Herzmuskelgewebe hat z. B. eine T1-Relaxationszeit von ca. 870 ms,
Blut dagegen eine T1-Relaxationszeit von etwa 1270 ms und Fett eine T1-Relaxationszeit von ca.
226 ms, wie in Abbildung 2.7 gezeigt. Die dort angegebenen Zahlenwerte gelten für 1.5 T.
Differenzin der Signalintensität = T -Kontrast1
Herzmuskel:
Fett:
870 ms (1.5T)~~
T 226 ms (1.5T)
T1 (Protonen)
1 (Protonen)
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Abbildung 2.7: T1-Kontrast am Beispiel von Fett (870 ms) und Herzmuskel (226 ms) bei 1.5 T. Die
Pfeillänge ist proportional zum entstehenden Kontrast zwischen den beiden Geweben Fett und
Herzmuskel zu den jeweiligen Zeiten t [Nie09].
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Transversale (T2) Relaxation
Die transversale Relaxation bewirkt eine Abnahme der transversalen Magnetisierung Mx,y. Ursa-
che hierfür sind kleine Inhomogenitäten des Magnetfeldes, die durch Wechselwirkungen der
Protonen untereinander während des Resonanzvorganges (Spin-Spin-Wechselwirkung) entste-
hen. Die Larmorfrequenz ist dadurch nicht immer und überall gleich groß. Diese Unterschiede
der Larmorfrequenz bewirken eine Dephasierung (Auffächerung) der Transversalkomponente
(siehe Abbildung 2.8). Um diesen Prozess verständlich darstellen zu können, bedient man
sich eines rotierenden Koordinatensystems. Das Koordinatensystem dreht sich dabei mit der
Larmorfrequenz ω0, die dem homogenen Magnetfeld B0 entspricht, im Uhrzeigersinn um die z-
Achse. Nach einem 90◦-HF-Impuls ist die Transversalkomponente der Magnetisierung zunächst
entlang der x-Achse des rotierenden Koordinatensystems orientiert, um dann durch die Spin-
Spin-Wechselwirkung zu dephasieren. Dadurch wird das Signal, das der Summe aller Magneti-
sierungsvektoren entspricht, kleiner. Dieser Vorgang verläuft ebenfalls exponentiell und wird
durch Formel 2.11 mit einer Zeitkonstante, der transversalen Relaxationszeit T2, beschrieben.
Mz(t) =MT (0)e
− t
T2 (2.11)
Bei Erreichen von T2 ist die Transversalkomponente auf ca. 37 % ihres Ausgangswertes
abgefallen und nach drei T2 hat sie nur noch einen Wert von ca. 5 %. Das messbare MR-Signal in
der Empfangsspule, das von der Quermagnetisierung durch Induktion erzeugt wird, ist dann
ebenfalls auf 5 % des Ausgangswertes abgefallen.
In biologischen Geweben liegt T1 in der Größenordnung von einer Sekunde, T2 ist etwa
um den Faktor 10 kleiner, das heißt sie beträgt ca. 0,1 s. Für Herzmuskelgewebe beträgt die
transversale Relaxationszeit T2 ca. 75 ms, für Blut dagegen etwa 180 ms bei 1.5 T [Str06].
Mit Formel 2.11 lässt sich der exponentielle Verlauf der T2-Relaxation berechnen, der auch in
Abbildung 2.8 gezeigt ist.
Effektive transversale (T2*) Relaxation
Zusätzlich zur T2-Relaxation wird die Transversalmagnetisierung durch jede Inhomogenität des
Magnetfeldes dephasiert. Man berücksichtigt dies durch die effektive transversale Relaxationszeit
T ∗2 (T ∗2 < T2) in der T ′2 die zusätzlichen Inhomogenitäten beinhaltet. Nach Gleichung 2.12 gilt:
1
T ∗2
= 1
T2
+ 1
T ′2
(2.12)
Ein Hauptteil dieser zusätzlichen Inhomogenitäten tritt an Gewebegrenzflächen (z. B. Herz/Lunge)
auf, da verschiedene Gewebe bzw. Stoffe unterschiedliche Magnetisierbarkeit (Suszeptibilität)
aufweisen. Das mit T ∗2 abklingende MR-Signal nennt man FID1 [Nag02].
1 free induction decay
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Abbildung 2.8: T2-Relaxation. Bei Erreichen von T2 ist die Transversalkomponente auf ca. 37 %
abgefallen. Nach drei T2 hat Mx,y nur noch den Wert von ca. 5 % [Nag02].
Differenz in der Signalintensität = T -Kontrast2
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Abbildung 2.9: T2-Kontrast von Blut (180 ms) und Herzmuskel (75 ms) bei 1.5 T. Die Pfeillänge ist
proportional zum entstehenden Kontrast zwischen den beiden Geweben Blut und Herzmuskel zu
den jeweiligen Zeiten t. T2 von Blut beträgt nur ca. 10 % von T1 [Nie09].
Flusswichtung
Die Empfindlichkeit gegenüber Bewegungen oder Blutfluss ist oft unerwünscht, da sie leicht zu
Bildartefakten führen kann. Im Falle des Phasenkontrastes möchte man den Effekt des Blutflusses
jedoch visualisieren und ihn auch quantifizieren. Eine Geschwindigkeitskodierung der Phase der
transversalen Magnetisierung Mx,y erlaubt diese Quantifizierung [Fir90, Und90].
Die Phasenkontrast-Technik beruht auf dem Prinzip, dass das MR-Signal von Messobjekten,
die sich durch speziell gewählte Gradientenfelder bewegen, eine Nettodephasierung erfährt,
die proportional zu den Objektgeschwindigkeiten ist;
∑
G 6= 0. Da es sich im Fall von Fluss um
kohärente Bewegung handelt, resultiert die Nettodephasierung in einer Phasenänderung ∆φ,
die proportional zur Geschwindigkeit ist.
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Im Gegensatz dazu wird im Fall von statischem Gewebe keine Nettodephasierung generiert;∑
G = 0. Der Zusammenhang ist in Abbildung 2.10 gezeigt.
Abbildung 2.10: Flussempfindliche Phasenverschiebung: Im oberen Drittel ist das Impulsdiagramm
inklusive der Flusswichtungsgradienten gezeigt. Darunter ist im mittleren Teil die Funktionsweise für
den statischen Fall gezeigt. Hier ist die resultierende Phasenverschiebung φ = 0. Im unteren Drittel
ist durch Pfeile angedeuteter Fluss vorhanden, die Negierung der Phase findet an unterschiedlichen
Orten und unterschiedlichen Amplituden statt und eine resultierende Phasenverschiebung ist messbar.
Sich bewegende Protonen erfahren andere Gradienten zur Dephasierung als zur Rephasierung.
Dieser Effekt resultiert in einem Nettogradienten, der bezogen auf die ursprüngliche Resonanz-
frequenz zu einer bewegungsinduzierten Änderung von ω0 und somit zu einer Phasenänderung
führt.
φ = γvτ
∫
G(t)dt = γvτAG (2.13)
Formel 2.13 beschreibt das Schema des Zusammenhangs zwischen dem Einsatz eines bipolaren
Gradienten mit einer für genau diese Gradienten wirksame und in 2 Teile unterteilte Fläche AG
im Abstand von τ , der Phasenverschiebung φ und der Flussgeschwindigkeit v.
Flusswichtung wird zur Abbildung großer Gefäße mittels Phasenkontrastangiographie einge-
setzt. Je größer die Flussgeschwindigkeit ist, desto größer ist die Phasenänderung.
Im Phasenbild (Abbildung 2.11a) kann Flussrichtungen und Flussgeschwindigkeit ausgewertet
werden. Betragsbilder (Abbildung 2.11b) der Phasenänderung beinhalten jeglichen Fluss und
dienen zur Erstellung von Abbildungen des Gefäßstammes zur Detektion von Stenosen in den
dargestellten Gefäßen.
15
2 Methodische Grundlagen
(a) Phasenbild (b) Betragsbild
Abbildung 2.11: Demonstration der Phasenkontrasttechnik anhand von Darstellungen des Thoraxs
und der Herzgefäße. Im Phasenbild (a) können Flussrichtungen und Geschwindigkeiten ausgewertet
werden. Die Kodierung von Blutfluss aus der Bildebene erfolgt in schwarz und ein Fluss hinein in die
Bildebene wird weiß kodiert. Regionen ohne Fluss erhalten einen gräuliche Kodierung. Betragsbilder
(b) zeigen Gefäße in angiographischer Darstellung. [Nie09]
Fettunterdrückung
Unter Ausnutzung der kurzen T1-Relaxationszeit von Fett lässt sich das Fettsignal mit Hilfe einer
Inversion-Recovery-Technik unterdrücken.
RF
Schicht
Phase
Auslese
Signal
90° 180°180°
InversionszeitTI
S
p
o
ile
r
Abbildung 2.12: Die Inversion-Recovery Impulssequenz erzeugt ein Signal aus der nach der An-
wendung eines 180◦ HF-Impuls anwesenden longitudinalen Magnetisierung. Dieser Impuls rotiert
die Magnetisierung Mz in die negative Ebene. Nach der Inversionszeit TI wird ein 90◦ HF-Impuls
zum Kippen der gesamten z-Magnetisierung in die x,y-Ebene verwendet. Dort wird das Signal
üblicherweise mit einem 180◦ Impuls refokussiert. Ein Spoiler ist in dieser Sequenz vorgesehen, um
die Mx,y Magnetisierung zu zerstören.
Diese Impulsfolge beginnt mit einem 180◦ Impuls (Inversionsimpuls), wodurch die Ausgangs-
magnetisierung M0 invertiert wird (siehe Abbildung 2.12). Den zeitlichen Abstand zwischen dem
Zentrum des Inversionsimpulses und dem Zentrum des ersten Anregungspulses der bildgebenden
Sequenz nennt man Inversionszeit (TI). Nach dieser gewebespezifischen Inversionszeit TI wird
ein 90◦ Impuls appliziert, durch den die aktuelle Mz-Magnetisierung in die Transversalebene
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gekippt und ausgelesen wird.
(a) ohne Fettunterdrückung (b) mit Fettunterdrückung
Abbildung 2.13: Mit-diastolische Aufnahme mit dem Herzzyklus getriggerter Koronararterienbild-
gebung. Gezeigt ist der Effekt der Fettunterdrückung. Das Herzmuskelgewebe (Myokard) ist zum
besseren Vergleich bei beiden Aufnahmen unterdrückt [Nie09]. Ohne Fettunterdrückung (a) ist
eine Abgrenzung der Koronararterie nicht möglich, da das Fettsignal mit einem hellen Weißwert
überstrahlt. Erst die Fettunterdrückung in (b) lässt den Verlauf des Gefässes sehr gut erkennen.
Fettgewebe hat eine sehr kurze T1-Relaxationszeit, die bei 1.5 T beispielsweise zwischen
200 ms und 240 ms liegt. Zur Fettunterdrückung wird die Inversierungszeit so angepasst, dass
die Bildgebung zum Nulldurchgang der Magnetisierung Mz des Fettsignals erfolgt. Abbildung
2.13 zeigt, dass eine klare Darstellung oftmals erst durch Fettunterdrückung möglich wird, da
Fett z. B. in 2.13a zu stark überstrahlt.
Blutunterdrückung
Zur Blutunterdrückung wird ein Bereich, in dem die abzubildende, blutdurchflossene Region liegt,
durch ein Vorbereitungsmodul global invertiert, wie in Abbildung 2.14 gezeigt. Anschließend
wird schichtselektiv re-invertiert und damit in den Ausgangszustand versetzt (siehe Abbildung
2.15). Die Bildgebung findet nach der Inversionszeit TI statt, die abhängig von der Geschwindig-
keit des Blutflusses ist. Das in die abzubildende Schicht fließende Blut trägt nicht zum Signal
bei, da die longitudinale Magnetisierung des in die Schicht fließende Blutes zum Zeitpunkt
der Bildgebung einen Nulldurchgang erfährt. Der gesamte Bildgebungsprozess wird mit dem
Herzzyklus synchronisiert, wie in Abbildung 2.14 durch das skizziertes EKG symbolisiert.
Eine langsame Flussgeschwindigkeit erzeugt keine optimale Blutunterdrückung, da in diesem
Fall innerhalb der Inversionszeit TI kein kompletter Austausch des Blutes innerhalb der abzu-
bildenden Schicht erfolgt (siehe Abbildung 2.16). In diesem Fall trägt langsam fließendes Blut,
welches wie das in der Schicht liegende, statische Gewebe die Re-Inversion erfahren hat, zum
Bildsignal bei. In Abbildung 2.16 ist dieses Phänomen der Schwarzblutbildgebung visualisiert.
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Blutunterdrückung Spin-Echo-Bildgebung
TIBlut
Herzzyklus Herzzyklus
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Blutsignalintensität
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Abbildung 2.14: Impulsprogramm der Schwarzblutbildgebung mit Zweifach-Inversionsvorbereitung:
Die Bildgebung erfolgt zum Nulldurchgang der Magnetisierung des Blutes in der abzubildenden
Schicht. Zu diesem Zeitpunkt kann Blut nicht zum Signal beitragen. Auf Grund der langen TI-Zeit
von Blut erstreckt sich die Bildgebung über zwei Herzzyklen. Die einzelnen Impulse haben starren
Herzphasenbezug im jeweiligen Herzzyklus.
schichtselektiver Re-Inversion
180° HF-Impuls kehrt Magnetisierung
innerhalb der angeregten Schicht in
Ausgangslage
Ausgangslage globale Inversion Blut passiert
Nulldurchgang in der
abzubildenden Schicht
Wartezeit
TI
180° -180° 180°
180°180°
90°
Zweifach IR-Vorbereitung Bildgebung
Abbildung 2.15: Blutunterdrückung mittels Zweifach IR-Vorbereitung
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Blutfluss
niedrige
Flussgeschwindigkeit
mittlere
Flussgeschwindigkeit
hohe
Flussgeschwindigkeit
Idealzustand Realität
Abbildung 2.16: Schwarzblutbildgebung bei klinischen Bedingungen: Eine vollständige Auslöschung
des Blutsignals ist nur für hohe Flussgeschwindigkeiten möglich.
(a) Weissblutbildgebung: CINE MRT
mittels 2D-CINE SSFP (TE=1,6
ms, TR=3,1 ms, volle R-R-Intervall
Abdeckung, retrospektives Gating).
Das Blut trägt zum Signal bei.
(b) Schwarzblutbildgebung: Dop-
pel IR-Gradientenechobildgebung
(TE=3,0 ms, TR=6,0 ms, 2 R-R-In-
tervalle, prospektives Triggern). Das
Blut trägt nicht zum Signal bei.
Abbildung 2.17: Gezeigt ist der Effekt der Blutunterdrückung. Für einen optimalen Kontrast ist es
oft von Vorteil das Blutsignal auszublenden. So ist in diesem Beispiel das Erkennen des Herzmuskels
nur in (b) möglich. Zusätzlich erscheinen in (b) die Papillarmuskel hell.
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Überblick der Kontrastmechanismen
Kontrastmechanismus kardiovaskuläre Anwendung
T1-Wichtung Vitalitäts- und Infarktdiagnostik
T2-Wichtung Anatomische Bildgebung und Entzündungsdia-
gnostik, Nachweis von Ödemen und Nekrosen
T1/T2-Wichtung Funktionsbestimmung, Herzmuskel/Blut-Kon-
trast zur Abgrenzung des Ventrikels
T ∗2 -Wichtung indirekte Abbildung der Sauerstoffsättigung
des Blutes
Protonendichte ρ Schnelle Übersichtsbildgebung
Flusswichtung MR-Angiographie großer Gefäße
Flussgeschwindigkeit Quantitative Flussmessung
Suszeptibilitätswichtung Selektive Venendarstellung
Perfusion Detektion myokardialer Perfusionsdefizite
Arterielle Flussmarkierung Perfusionsbildgebung bzw. Untersuchung dy-
namischer Flusseigenschaften
Chemische Verschiebung Metabolische Information (MR-Spektroskopie)
Diffusion Nachweis akuter Infarkte, Unterdrückung flie-
ßenden Blutes
Magnetisierungstransfer zwischen freien und
gebundenen Wassermolekülen
Unterdrückung statischen Gewebes in der MR-
Angiographie
Tabelle 2.2: Wichtige Kontrastmechanismen [Nie09]
Tabelle 2.2 liefert einen Überblick über die gängigsten Kontrastmechanismen (Quelle: [Str06]).
Abbildung 2.17 zeigt, dass die Schwarzblutbildgebung weite Möglichkeiten zur Gewebe-
Diagnostik ermöglicht, die ohne Blutunterdrückung vom Blutsignal verdeckt werden würden.
Eine optimale Synchronisation mit dem Herzzyklus ist jedoch Vorrausetzung für eine erfolgreiche
Blutunterdrückung.
2.2 MR-Bildgebungstechniken
Für die Bildgebung werden zeitlich veränderliche Magnetfelder und HF-Impulse benötigt. Diese
zeitlich in Amplitude, Dauer, Moment und Phase variierenden Felder werden in einer Impulsse-
quenz zusammengefasst.
Einige wichtige Impulssequenzen, die in der kardiovaskulären MRT verwendet werden, sind
hier aufgeführt:
2.2.1 Spin-Echo Bildgebung
Bedingt durch B0-Inhomogenitäten erfährt die Magnetisierung Mx,y nach einem Anregungs-HF-
Impuls (α=90◦) eine Dephasierung. Diese Dephasierung kann mittels eines Refokussierungs-
impluses (α=180◦) kompensiert werden, indem eine Phasenumkehr vorgenommen wird[Hah50].
In Abbildung 2.18 ist eine schematische Darstellung eines Spin-Echo Impulsprogrammes dar-
gestellt. Hier wird mit einem 90◦-HF-Impuls die Magnetisierung angeregt und anschließend
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Abbildung 2.18: Spin Echo Impulsprogramme sind die am weitesten verbreiteten Sequenzen in der
MRT und dienen der Erkennung des Spin- oder Hahn-Echos.
werden mit einem 180◦ Refokussierungsimpuls die Signal-Echos generiert[Haa99].
Spin-Echo-basierte Techniken liefern für lange Wiederholzeiten TR zwischen den Anregungen
und sehr kurze Echozeiten (TE) einen Protonendichtekontrast und für lange Echozeiten einen T2-
Kontrast. Ein T1-Kontrast lässt sich durch die Wahl kurzer Echozeiten und kurzer Wiederholzeiten
erreichen. Je länger die Zeit TE und der Zeitabstand zur nächsten Anregung (TR), umso stärker
ist die T2-Wichtung.
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2.2.2 Gradienten-Echo Bildgebung
Abbildung 2.19 zeigt das Schema der Gradientenecho-Sequenz1. Es gibt zwei wesentliche
Unterschiede zur Spin-Echo-Sequenz: Der Winkel α des Anregungspulses ist kleiner als 90◦, und
das Echosignal wird ohne 180◦-Refokussierungsimpuls erzeugt. Der kleinere Flipwinkel α des
Anregungsimpulses hat den Vorteil, dass nicht die komplette Längsmagnetisierung verbraucht
wird. Die T1-Relaxation nimmt nicht so viel Zeit in Anspruch wie nach einem 90◦-Impuls.
Es sind daher kürzere TR realisierbar. Nach jedem Anregungsimpuls (α-Impuls) entsteht ein
FID-Signal, das mit T ∗2 zerfällt. Das Gradientenecho wird durch eine Richtungsumkehr bzw.
Vorzeichenumkehr des Frequenzkodiergradienten erzeugt. Dadurch entsteht zusätzlich zu T2-
und T ∗2 -Effekten eine gradientenbedingte Dephasierung der Transversalmagnetisierung.
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Abbildung 2.19: Das Gradientenecho wird durch Umschalten des Frequenzkodierungsgradienten
erzeugt. Der erste (negative) Teil des Gradienten führt zu einer Dephasierung . Der positive Teil des
Gradienten bewirkt zunächst eine Rephasierung (bis zur Echozeit TE), danach dann wieder eine
Dephasierung. Das Echomaximum erreicht die T ∗2 -Relaxationskurve [Haa99].
Durch die Rephasierung entsteht das Gradienten-Echo, das sein Maximum dort aufweist, wo
Dephasierungs- und Rephasierungseffekte sich gerade aufheben (siehe Abbildung 2.19). Die
durch statische Inhomogenitäten entstandenen Dephasierungen (T ∗2 -Effekte) können durch das
Gradientenecho nicht rückgängig gemacht werden. Der Einfluss von Inhomogenitäten wird mit
zunehmender Echozeit größer.
Bei der Gradienten-Echo-Sequenz werden Bildkontraste im Wesentlichen über den Flipwinkel
und die Echozeit gesteuert, da für TR aus Messzeitgründen ein kleiner Wert angestrebt wird.
Bei kleinen Flipwinkeln nimmt die Längsmagnetisierung kaum ab, so dass die T1-Relaxation
nur eine geringe Rolle spielt. Dadurch ist auch das Signal weitestgehend von T1 unabhängig.
Mit langer Echozeit lassen sich T ∗2 -Kontraste erzielen. Für T1-Kontraste wird ein relativ hoher
1 GRE - Gradientenecho
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Flipwinkel (stärkerer T1-Einfluss) und ein kurze Repetitionszeit TR gewählt.
Gradientenecho-basierte Techniken liefern für lange Wiederholzeiten TR, kleine Anregungs-
winkel und sehr kurze Echozeiten einen Protonendichtekontrast.
2.2.3 Steady-State Free Precession Bildgebung
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Abbildung 2.20: Prinzip der SSFP-Bildgebungstechnik; Der grau hinterlegte Bereich beinhaltet ein
TR-Intervall. In diesem Bereich ist kein Nettogradient vorhanden. In diesem Beispiel ist die Balanced-
SSFP Bildgebungstechnik vorgestellt, so dass die Summe der Gradienten innerhalb von TR gleich
Null ist (grau hinterlegter Bereich).
Bei der SSFP1-Bildgebung wird innerhalb eines TR-Zyklusses sowohl ein Spin-Echo, als auch
das FID als Summensignal aufgenommen. TR ist hierbei kleiner als T2 des zu messenden
Gewebes. Die symmetrische Gestaltung der Gradienten Gx, Gy und Gz ist typisch für die SSFP-
Technik, so dass Gradienten mit negativer Amplitude ein gleiches Flächenintegral aufweisen wie
Gradienten mit positiver Amplitude (2.20). Die Dephasierungsanteile sind genau so groß wie die
Rephasierungsanteile. Die Transversalmagnetiesierung ist als Folge dessen nach jedem Zyklus
TR in Phase und es gibt keine Nettodephasierung da
∑
G = 0.
SSFP-Techniken liefern für sehr kurze Echo- und Wiederholzeiten und für kleine Auslenkwinkel
des Anregungs-HF2-Impulses, die maximale Signalausbeute gewährleistet, einen Kontrast, der
durch die Protonendichte T2/T1 geprägt ist.
Die Bildgebung mit SSFP-Techniken offeriert einen SNR-Vorteil gegenüber anderen Gradi-
entenecho-Techniken (2.2.2), außerdem wird durch die Verwendung großer Anregungswinkel
(α ≥ 45◦) ein besserer Blut-Herzmuskel-Kontrast erreicht. Dieser wird durch das Verhältnis von
T2 zu T1 geprägt und ist im Vergleich zu anderen Gradientenechotechniken unabhängiger vom
Einstrom ungesättigten Blutes in die Schicht. Somit kann der Herzmuskel besser von Blut abge-
grenzt werden, was im Vergleich zu Gradientenecho-Techniken eine deutlich bessere Beurteilung
1 Steady-State Free Precession Bildgebung
2 Hochfrequenz
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der regionalen und globalen Ventrikelfunktion ermöglicht [Str06].
SSFP-Techniken weisen gegenüber GRE-Methoden eine höhere Empfindlichkeit gegenüber
lokalen Feldinhomogenitäten und Suszeptibilitätsgradienten auf, so dass die Benutzung kurzer
TE und TR insbesondere bei hohen Magnetfeldstärken empfohlen wird. Dennoch sind SSFP-
Sequenzen auf Grund des hohen Kontrastes zwischen Herzmuskel und Blut hervorragend für die
Herzbildgebung geeignet.
2.2.4 Schnelle Bildgebungstechniken
Bildgebungsmodule mit konventionellen Spin-Echo oder Gradienten-Echo-Methoden sind durch
lange Mindestmesszeiten gekennzeichnet. Diese sind durch das Produkt der Wiederholzeit TR
und der Anzahl der Projektionen N bestimmt. Zur Aufnahme eines Einzelbildes mit 128x128
Matrixelementen ist bei einem Zeitintervall von 1 s zwischen zwei Anregungen eine Mindestmess-
zeit von 128 s erforderlich. Erhebliche Verringerungen der Messzeit lassen sich durch schnelle
Entwicklungen im Bereich der Gradientenspulen und Leistungsverstärker, sowie Analog-Digital-
Wandler realisieren, wodurch zwei methodische Grundprinzipien ausgenutzt werden:
• Verkürzung des Zeitintervalls zwischen zwei Anregungen,
• Aufnahme möglichst vieler Punkte im k-Raum nach einer Anregung.
Zur ersten Gruppe gehört das FLASH1-Modul [Haa86]. Sein Grundprinzip ist identisch mit dem
Spin-Warp-Modul [Ede80]. Die Anwendung kurzer Gradientenschaltzeiten (τFlanke ≤200µs),
kurzer Abtastzeiten (td= 5µs) und kleiner Anregungswinkel (α ≤ 10◦) erlaubt jedoch Wie-
derholzeiten von wenigen Millisekunden und Mindestmesszeiten von etwa 250 ms (128x128
Matrixelemente).
Die zweite Gruppe vereint alle Mehrfach-Echo-Bildgebungsmethoden. Sie sind dadurch ge-
kennzeichnet, dass nach der Anregung eine Serie von Gradienten- oder Spin-Echos ortskodiert
und ausgelesen wird, so dass durch die Abfolge geeigneter Phasenkodiergradienten mehrere
Zeilen im k-Raum aufgenommen werden können. Dazu gehört auch das von Mansfield vorge-
schlagene EPI2-Modul [Man77a]. In ihm wird nach der Anregung innerhalb einer Zeit t ≤ piT ∗2
eine Folge ortskodierter Gradientenechos aufgenommen [Man77b, Pyk87]. Trotz vielfältiger
experimenteller Schwierigkeiten, die zumeist auf gerätetechnische Anforderungen und B0-In-
homogenitäten zurückzuführen sind, werden zur Aufnahme von 128x128 Matrixelementen
Mindestmesszeiten von 40 ms erreicht [Web86].
EPI´s Empfindlichkeit gegenüber Feldinhomogenitäten lässt sich umgehen, indem die trans-
versale Magnetisierung nach der Anregung statt durch einen oszillierenden Frequenzkodie-
rungsgradienten durch die Anwendung von 180◦-HF-Impulsen refokussiert wird. Infolgedessen
wird die Abnahme der transversalen Magnetisierung nicht mehr durch T ∗2 sondern durch T2
bestimmt. Dieses von Hennig [Hen86] eingeführte schnelle Spin-Echo-Verfahren wird als RARE3-
1 Flash-Low-Angle-Shot
2 Echo-Planar-Imaging
3 Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement
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Abbildung 2.21: Prinzip der echoplanaren (EPI) Bildgebungstechnik. Nach der Anregung werden
mehrere Gradientenechos aufgenommen, die eindimensional Phasenkodiert sind. Da es mehrere
Gradienten-Echos gibt, wird als TE der EPI-Sequenz allgemein die Zeit bezeichnet, zu der das Integral
des Phasenkodiergradienten 0 ist[Haa99].
Modul bezeichnet (siehe Abbildung 2.22). Es hat jedoch den Nachteil, dass die schnelle Abfolge
von 180◦-HF-Impulsen eine erhebliche HF-Belastung verursacht. Dies trifft besonders für hohe
Feldstärken (B0 ≥ 1.5 T) zu, da die HF-Leistung proportional zu B20 ist [Che86]. Deshalb werden
im FLARE1-Modul [Hen88] Anregungswinkel von α≤ 180◦ zur Refokussierung der transversalen
Magnetisierung benutzt, was jedoch zu einer Abnahme der erreichbaren Signalintensitäten führt.
Mit der UFLARE2-Methode kann unter Ausnutzung leistungsfähiger Gradientenspulen (Gmax=
150 mT/m, τFlanke=200µs) und kurzer Abtastzeit (td= 5µs) eine Mindestmesszeit von 300 ms
(128x64 Matrixelemente) erreicht werden [Nie95].
2.2.5 Ultraschnelle Spin-Echo Bildgebung (UFLARE)
Nach einer Anregung durch einen 90◦-HF-Impuls wird die erzeugte transversale Magnetisierung
durch eine Folge von α-Impulsen refokussiert. Diese HF-Impulsfolge kann auch durch Formel
2.14 beschrieben werden:
90◦...TE/2... [α....TE]m+n (2.14)
HF-Impulse mit einem Anregungswinkel von α < 180◦ erzeugen mit steigender Impulsfol-
ge eine Vielzahl von Magnetisierungszuständen. Die dabei auftretenden Echos lassen sich in
ungerade und gerade Echos unterscheiden. Kriterium für diese Einteilung ist die Anzahl der
Phasenumkehrungen, das heißt die Anzahl der Vorzeichenwechsel während der Entwicklung
der Magnetisierungszustände.
1 Fast-Low-Angle RARE Experiment
2 Ultra-Fast-Low-Angle RARE Experiment
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Abbildung 2.22: Prinzip schneller Spin-Echo-Bildgebungstechniken (RARE)
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Abbildung 2.23: Suzeptibilitätsgewichtetes Bildgebungsmodul (displaced
UFLARE)
Unmittelbar nach der Anregung wird der Magnetisierung noch außerhalb der Schleife durch
den dephasierenden Frequenzkodierungsgradienten eine Phasendispersion aufgeprägt. Dieser
wird so ausbalanciert, dass das während der Datenaufnahme unter Wirkung eines magnetischen
Feldgradienten ausgelesene Signal nach TE sein Maximum erreicht und dann wieder dephasiert
wird.
Abbildung 2.23 zeigt das Impulsprogramm der UFLARE-Sequenz. Nach der Anregung durch
einen 90◦-HF-Impuls wird die transversale Magnetisierung durch eine Folge von HF-Impul-
sen (α) n-mal refokussiert [Nor91]. Die Magnetisierung, die der α-HF-Impuls erzeugt, wird
mit den Spoilergradienten dephasiert. Zur Vermeidung von destruktiven und konstruktiven
Interferenzen zwischen den geraden und ungeraden Echos wird vor der Datenaufnahme ein
zusätzlicher Gradient in Frequenzkodierrichtung geschaltet. Dieser schiebt eine Echogruppe
aus dem Akquisitionsfenster, so dass Interferenzen zwischen geraden und ungeraden Echos
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vermieden werden.
Wenn die Zeit TE/2 zwischen dem 90◦- und dem α-HF-Impuls um eine weitere Wartezeit τ
verlängert wird, ist eine variable T ∗2 Wichtung möglich. Werden abgestufte Werte für τ gemessen,
sind T ∗2 -Kartierungen zur Auswertung erstellbar.
2.3 Besonderheiten der kardiovaskulären MR-Bildgebung
2.3.1 Anatomie des Herzens
Das Herz besteht aus zwei Hälften, die durch die Herzscheidewand (Septum cardiale) vonein-
ander getrennt sind. Jede Herzhälfte ist in einen muskelschwächeren Vorhof (Atrium) und in
eine muskelstärkere Herzkammer (Ventrikel) unterteilt. Das Herz ist in eine Bindegewebehülle,
den Herzbeutel (Perikard), eingebettet. Die Herzmuskelschicht nennt man Myokard. Sie ist zur
Herzhöhle hin von einer dünnen Innenhaut (Endokard) bedeckt. Der rechte Vorhof nimmt das
aus dem Körper kommende sauerstoffarme Blut auf und leitet es in die rechte Herzkammer
weiter. Diese pumpt es durch die Lungenarterie in die Lungen. Das Blut kommt über dünne
Membranen in den Lungenbläschen mit der Atemluft in Berührung und nimmt Sauerstoff auf.
Von dort gelangt das sauerstoffreiche Blut in den linken Vorhof. Dieser wiederum leitet es in die
linke Herzkammer, die es durch die Aorta in den Körperkreislauf auswirft. Die vier Herzklappen
haben eine Ventilfunktion. Um einen Rückfluss des Blutes bei der Kontraktion der Herzkammern
(Systole) zu verhindern, verschließen dabei die Trikuspidalklappe sowie die Mitralklappe (Se-
gelklappen, Atrioventrikularklappen, AV-Klappen) den Weg zu den Vorhöfen. Erschlaffen die
Herzkammern (Diastole), so verhindern die Pulmonalklappe sowie die Aortenklappe (Taschen-
klappen) ein Zurückfließen des Blutes in die Kammern. Dabei öffnen sich die Segelklappen,
wodurch die Herzkammern wieder mit Blut gefüllt werden können. Alle Herzklappen werden
durch die Herzinnenhaut (Endokard) gebildet und durch sehnige Fasern verstärkt. Da die linke
Herzhälfte stärker arbeiten muss als die rechte, ist die Wand der linken Herzkammer dicker
als die der rechten Herzkammer. Die Versorgung der Herzmuskulatur mit sauerstoff- und nähr-
stoffreichem Blut erfolgt in einem eigenen Kreislauf über die Herzkranzgefäße (Koronargefäße).
Das Herz eines erwachsenen Menschen schlägt in Ruhe 60-90 mal in der Minute. Dabei fördert
das Herz bei jedem Herzschlag 70-100 ml Blut je Herzkammer. Bei psychischer und physischer
Belastung kann die Herzfrequenz sowie die Fördermenge an Blut pro Herzschlag erheblich
gesteigert werden. Eine schematische Darstellung des Herzens ist in Abbildung 2.24 gezeigt.
2.3.2 Einflüsse und Herausforderungen durch physiologische Bewegung
Problematisch bei jeglicher Art von bildgebenden Verfahren sind Organbewegungen. Solche Or-
ganbewegungen können zu Verfälschungen, Artefakten oder zu grundsätzlich für die Diagnostik
und Auswertung ungeeigneten Bildaufnahmen führen. Besonders deutlich wird dies am Beispiel
der Herzuntersuchung, bei der die Herzbewegung selbst kontraproduktiv ist.
Da die Herz MRT nicht in einem Bruchteil eines Herzintervalls (R-R-Intervall) gelingen
kann, erfordert sie die Ausschaltung unerwünschter Einflüsse, wie sie beispielsweise durch die
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Abbildung 2.24: Schemazeichnung des menschlichen Herzens. Das Herz besteht aus zwei Hälften,
die durch die Herzscheidewand (Septum cardiale) voneinander getrennt sind. Jede Herzhälfte ist
in einen muskelschwächeren Vorhof (Atrium) und in eine muskelstärkere Herzkammer (Ventrikel)
unterteilt.
Atembewegung, Herzbewegung, Pulsation und Blutfluss hervorgerufen werden. Dies setzt auch
die Synchronisation der MRT-Bildgebung mit der Herzbewegung voraus. Die Konsequenz ist in
Abbildung 2.25 gezeigt, wo eine unsynchronisierte Bildgebung der synchronisierten Bildgebung
mit dem Herzzyklus gegenüber gestellt wird.
Minimalanforderungen an MR-taugliche Synchronisationstechniken sind:
• verlässliche Detektion der willkürlich oder inhärent periodisch wiederholten Organbewe-
gung (z. B. Herzrhythmus)
• Interpretation der Periodendauer bzw. Wiederholfrequenz (z. B. Herzfrequenz)
• MR-Kompatibilität durch Ausschluss ferromagnetischer Komponenten innerhalb einer Zone
des Magnetfeldes von 0,5 mT
• galvanische Trennung zwischen der Detektions-/Triggereinheit und dem MRT [She04]
• keine Risiken für die Patientensicherheit sowie uneingeschränkter Patientenkomfort
• Eignung gemäß Medizinproduktegesetz (MPG), d.h. kein elektrischer Patientenkontakt
2.3.3 Kompensation respiratorischer Bewegung
Neben der Herzaktivität ist die respiratorische Bewegung (Atmung) ein weiterer Verursacher
von Bewegungsartefakten. Um atmungsbedingte Bewegungsartefakte zu vermeiden, werden
zurzeit hauptsächlich drei Verfahren angewandt:
1. Bildgebungssequenzen, die eine eher kurze Messzeit benötigen, können mit der Ateman-
haltemethode aufgenommen werden (siehe [Nie05]). Hierbei wird der Patient angewiesen
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(a) Konventionelle, ungetriggerte, aber
atemangehaltene Bildgebung.
(b) Datenaufnahme synchronisiert mit dem
Herzzyklus, inkl. Herzmuskel- und Fettunter-
drückung.
Abbildung 2.25: Auswirkungen der Herzintervallsynchronisation, der Herzmuskel- und der Fettun-
terdrückung auf die Bildqualität der MR-Koronarangiographie [Nie09].
nach einigen kontrolliert vorgegebenen, respiratorischen Zyklen den Atem meist endrespi-
ratorisch anzuhalten. Messblöcke von bis zu 15 s sind auf diese Weise klinisch durchführ-
bar. Längere Datenaufnahmezeiten können durch mehrere Atemanhaltephasen realisiert
werden. Durch die endrespiratorische Atemanhalte-Lage ist eine sehr ähnliche Position
zwischen den Blöcken gut reproduzierbar.
2. Mit einem Atemgurt kann die respiratorische Bewegung des Patienten verfolgt werden. Per
Software können Bereiche im respiratorischen Zyklus als gültig für die Datenaufnahme
der Bilddaten gekennzeichnet werden. Die Daten, die innerhalb dieses Aufnahmefensters
gemessen wurden, werden für die Rekonstruktion herangezogen. Der Patient atmet wäh-
rend der gesamten Messung kontinuierlich durch. Gegenüber der Atemanhaltemethode ist
die Effizienz deutlich geringer, jedoch ist die „Mitarbeit“ des Patienten nicht erforderlich.
3. Eine ähnliche Methode, die jedoch keine zusätzliche Hardware benötigt, ist die Naviga-
tortechnik. Hierbei wird als Ausleseprofil ein zylindrischer Verlauf orthogonal zur Trans-
versalebene auf Höhe der Leber und Lunge durch das Zwerchfell angeregt. Dort ist die
Signalintensität und damit der Kontrast zwischen den Geweben der Leber und der Lunge
am größten. Über die Verschiebung der Grenzfläche Leber/Lunge wird die Auf- und Abbe-
wegung des Zwerchfells verfolgt. Daraus kann auf die atembedingte Auf- und Abbewegung
des Herzenz geschlossen werden. Zunächst wird eine Referenz für die Auf- und Abewegung
des Zwerchfells über mehrere Atemzyklen aufgenommen. Im Messzyklus wird die aktuelle
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Stellung des Zwerchfells mit den Referenzdaten abgegeben. Befindet sich die aktuelle
Stellung des Zwerchfells innerhalb eines definierten Bereiches, dann werden die Messdaten
akzeptiert und zur Bildgebung herangezogen. Sind Bilddaten außerhalb dieses Bereiches
aufgenommen, werden sie verworfen und müssen erneut aufgenommen werden (siehe
[Str06]). Eine Effizienz von ca. 50 % ist mit dieser Methode zu erzielen. Generell hat diese
Methode gegenüber der Atemgurt-Technik viele Vorteile, da hier direkt mit den Bilddaten
gearbeitet wird. Anfällige Hardware, die die genaue Position im respiratorischen Zyklus
ermitteln soll, ist hier obsolet.
2.3.4 Prinzipien der Kompensation der Herzbewegung
Segmentierung
In der Herz-MRT-Bildgebung wird die Datenaufnahme mittels geeigneter Segmentierung über
mehrere Herzzyklen verteilt. Die Länge der Segmente wird durch die Zahl der Phasenkodie-
rungsschritte (VPS1) bestimmt und liegt in Routineanwendungen zwischen 20 ms und 120 ms.
Abbildung 2.26 zeigt die Segmentierung der Datenaufnahme über mehrere R-R-Intervalle und
die entsprechende Auffüllung des k-Raumes mit Daten. Je mehr Phasenkodierungsschritte pro
Segment erfasst werden, desto kürzer ist die Gesamtmesszeit, aber desto größer sind Bildkante-
nunschärfen durch Bewegungseinflüsse (Abbildung 2.27).
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Abbildung 2.26: Segmentierung: Da eine komplexe Datenaufnahme nicht immer innerhalb eines
Herzzyklusses geschehen kann muss diese Datenmenge durch eine Segmentierung schrittweise
aufgenommen werden. Zusätzlich ist die Datenaufnahme nur zum richtigen Zeitpunkt in einem
Herzzyklus möglich. In diesem Beispiel wird eine Datenakquisition in der mit-Diastole angewandt
und diese Datenaufnahme entsteht im gezeigten Beispiel in vier Herzzyklen. Die jeweils gewonnen
Daten sind füllen nacheinander den k-Raum, was in Abbildung b gezeigt ist. Zur Verdeutlichung sind
die Daten in den jeweiligen so genannten views per segments (VPS) im Grauton variiert.
1 views per segment
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Abbildung 2.27: Bewegungsunempfindlichkeit durch kurze Akquisitionsfenster [Nie09]
Prospektives Triggern
Bei der prospektiven Triggerung wird die Bildgebung durch das vorherige Synchronisationssignal
und das Ablaufen eines definierten Wartezeitfensters ∆t gestartet (Abbildung 2.28). Hieraus
folgt das für eine prospektive Triggerung nur Echtzeitsynchronisationssysteme in Frage kom-
men, bei denen genau am Start des Herzzyklus getriggert werden kann. Herzphasen vor einer
Triggerauslösung im Herzzyklus können demnach nicht dargestellt werden.
Die zeitliche Auflösung ist durch die Anzahl der abzubildenden Herzphasen pro Herzzyklus
festgelegt, jedoch muss eine gewisse Wartezeit am Ende der Diastole in Kauf genommen werden.
Grund ist eine immer geringfügig wechselnde Herzfrequenz und die Tatsache, dass eine Wartezeit
zur Detektion des Beginns der Herzaktivität vorhanden sein muss. Dieser Sachverhalt ist in
Abbildung 2.29 gezeigt. Wie ersichtlich ist, werden im Falle von variierenden Herzfrequenzen
einige Herzphasen am Ende des R-R-Intervalls verworfen. Auf Grund der genannten Wartezeit
und der schwankenden Herzfrequenzen ist mit dem prospektiven Gating keine Bildgebung
möglich, die das komplette R-R-Intervall abdeckt.
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Abbildung 2.28: Mit einer einstellbaren Triggerverzögerung τ kann die Bildgebung zu jeder ge-
wünschten Herzphase durchgeführt werden.
R-R Int. 1
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50 bpm
R-R Int. 2
R-R Int. 3
Abbildung 2.29: Prospektives Triggern. Die Daten werden zeitlich äquidistant aufgenommen und es
stehen zu jeder resultierenden Herzphase Daten aus jedem Herzzyklus zur Verfügung. Bei schwanken-
den Herzfrequenzen können nur so viele Phasen generiert werden, wie Herzphasen bei der Aufnahme
mit der höchsten Herzfrequenz möglich waren. Die darüber hinaus aufgenommenen Herzphasen der
anderen Herzzyklen werden verworfen.
Retrospektives Gating
Beim retrospektiven Gating wird zunächst eine kontinuierliche Messung durchgeführt. Für die
Rekonstruktion können dann variable Fenster im Herzzyklus gewählt werden, da Daten aus allen
Herzphasen zur Verfügung stehen. Die höchste zeitliche Auflösung wird bei dieser Technik durch
die Anzahl der Herzphasen pro Herzzyklus mit der höchsten, gültigen Herzfrequenz festgelegt.
Das Grundprinzip des retrospektiven Gating wird in Abbildung 2.30 erläutert. Deutlich zu
erkennen ist die komplette Abdeckung des Herzzyklus mit MR-Aufnahmen.
Wenn sich die Herzfrequenz innerhalb einer Datenaufnahme ändert, dann können die Daten
einer Herzzyklusphase nicht mehr zu jeder Zeit allgemeingültig phasenrichtig gemeinsam
verwendet werden, wie es in Abbildung 2.29 beim prospektiven Triggern möglich ist. Stattdessen
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werden virtuelle Herzphasen definiert. Diesen Zeitpunkten werden Datenpakete zugeordnet.
In Abbildung 2.30 werden beispielsweise das Datenpaket neun des ersten, Paket sieben des
zweiten und Paket zehn des dritten Herzzyklus zu einer neuen, virtuellen Herzphase zehn
zusammengefasst. Da zu diesen Zeiten nicht wirklich Daten in jedem R-R-Intervall zur Verfügung
stehen, kommt es zu geringfügigen Zuordnungsfehlern beim retrospektiven Gating, die kleiner
als TR, und deshalb vernachlässigbar sind.
Genau wie bei der prospektiven Triggerung wird die Arrhythmieablehnung im Falle der
abweichenden Herzfrequenz Daten verwerfen, was auch hier von Nachteil sein kann, da die Ge-
samtmesszeit bei jeder detektierten Abweichung von der vorgegebenen Herzfrequenz verlängert
wird.
60 bpm
75 bpm
100% des Herzzyklus’
.
.
.
Systole Diastole
Herzzyklus 1
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17
50 bpm
Herzzyklus 2
Herzzyklus 3
Herzphase
100 % des Herzzyklus’
100 % des Herzzyklus’
Abbildung 2.30: Retrospektives Gating: Gezeigt sind drei Herzzyklen bei denen im gleichen, zeitli-
chen Abstand Daten erhoben werden (senkrechte Balken). Die Herzfreqenz ändert sich jedoch bei
jedem Herzzyklus, deswegen müssen virtuelle Herzphasen als gemeinsames Raster verwendet wer-
den. Die virtuelle Herzphase 10 beinhaltet beispielsweise Daten aus den weiß markierten Bereichen
nein (Herzzyklus eins), sieben (Herzzyklus zwei) und zehn (Herzzyklus drei) usw.
Arrhythmieerkennung
Bei unrhythmischen Herzbewegungen entstehen neben unrhythmischen R-Zacken auch unrhyth-
mische Herztöne. Es ist demnach nicht ohne besonderen Aufwand möglich ordnungsgemäße
Bilddatensätze zu generieren. Abhilfe schafft die Arrhythmieablehnung1, die unrhythmische Herz-
bewegungen detektiert, und Daten, die in diesem in der Dauer stark abweichenden Herzzyklus
aufgenommen wurde, verwirft. In Abbildung 2.28 würden nur Herzaktivitäten im dunkelgrau
schattierten Bereich als Beginn eines gültigen Herzzyklus zugelassen werden. Nachteilig kann
diese Technik jedoch bei Atem angehaltenen Messungen sein, da sich die Gesamtmesszeit bei
jeder detektierten Abweichung von der vorgegebenen Herzfrequenz verlängert.
1 engl.: Arrhythmia Rejection
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2.3.5 Synchronisationstechniken zur Kompensation der Herzbewegung
Elektrokardiogramm
Für die Synchronisation der MR-Bildgebung mit der Herzbewegung wird konventionell mehr-
heitlich die Ableitung eines EKG-Signals eingesetzt. Ein EKG entsteht durch die vom Sinusknoten
ausgehende elektrische Erregung der Herzmuskelfasern und geht der Kontraktion des Herzens
voraus. Diese Erregung kann an der Hautoberfläche mit elektrischen Kontakten abgeleitet wer-
den. Im Falle der MRT-Synchronisation dient das EKG-Signal nicht der Diagnostik und wird
meist in vereinfachter Form abgeleitet. Falls eine solche Auswertung dennoch gewünscht ist,
muss auf Dritthersteller-Verfahren zurückgegriffen werden (Methode z. B. in [Sch09a]).
Die größte elektrische Aktivität ist während des QRS-Komplexes zu messen. Besonders die so
genannte R-Zacke wird als Referenzpunkt im kardiologischen Zyklus benutzt, da sie den Beginn
der elektrophysiologischen Herzaktivität definiert. (Verlauf in Abbildung 2.28 gezeigt). Für
die Synchronisation der MRT-Bildgebung werden Amplitudenschwellwerte bzw. Anstiegsflanke
der R-Zacke des QRS-Komplexes genutzt. Die T-Welle ist im herkömmlichen EKG als leichte
Erhöhung nach dem QRS Komplex messbar (siehe Abbildung 2.33). Eine gesamte Periode wird
als R-R-Intervall bezeichnet und beinhaltet die Herzphasen „Systole“ und „Diastole“. Die Systole
bezeichnet die Anspannungs- und Auswurfphase, während die Diastole die Entspannungs- und
Füllungsphase beschreibt. Eine für die kardiovaskuläre MRT wichtige Phase ist die Mitte der Dia-
stole. Dort ist die Herzbewegung für einen längeren Zeitraum minimal und eine bewegungsfreie
Bildgebung des „ruhenden“ Herzens gut möglich. Technisch ist eine zeitlich verschobene Bild-
gebung durch eine Wartezeit τ vor dem Starten der Messung nach dem Erkennen der R-Zacke
möglich (siehe Abbildung 2.28).
Im Bereich der MRT wird mehrheitlich ein 4 Elektroden EKG auf Höhe des Herzens auf der
Brust geklebt. Neben der Masseelektrode bleiben drei mögliche Ableitungen zur Weiterverar-
beitung. Bei den weit verbreiteten Systemen der Hersteller Siemens und General Electric (GE)
können diese drei Ableitungen auf dem Benutzerbildschirm abgerufen- und begutachtet werden.
Nachdem sich der Benutzer per Software für eine Ableitung entschieden hat, versucht das System
die R-Zacke zu erkennen (Siemens, GE).
An MR-Systemen des Herstellers Philips wird ein Vektor-EKG Verfahren eingesetzt [Fis99].
Der Anschluss erfolgt hier auch auf Höhe des Herzens, jedoch kann hierbei die Elektrodenkle-
beanordnung von der traditionellen, quadratischen Form abweichen. Dies ist möglich, da das
aufgenommene EKG ohne besonderen Aufwand generell im Magnetfeld keine diagnostische
Bedeutung hat und nur zur R-Zacken Erkennung dient. Eine Störminimierug ist zum Beispiel
möglich, indem die Signal-Elektroden in einer Reihe geklebt werden und somit keine Induk-
tionsebene aufspannen. Auf diese Weise können die elektrischen Störungen, die längs der
Hauptmagnetachse entstehen, aus der Messung ausgeschlossen werden. Die generelle Funkti-
onsweise ist in Abbildung 2.31 gezeigt. Die Benutzeroberflächen der drei großen Hersteller sind
in Abbildung 2.32 gezeigt.
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Abbildung 2.31: Prinzip der EKG-Technik zur Synchronisation der MRT Bildgebung: In diesem
Blockschaltbild ist der Analog-Digital Wandler und der anschließende Elektro-Opto Wandler in der
Einheit „EKG Box“ zusammengefasst. Die Einheit wird nahe der EKG Elektroden im MR-Tunnel
platziert und ist Batterie gespeist. Ein Lichtleiterkabel transportiert die gemessenen Informationen
zur MR-Haupteinheit und somit ist eine galvanische Trennung sichergestellt [Fra08].
Nachteile der EKG gesteuerten Synchronisation
Das EKG weist erhebliche Nachteile auf, die sich durch die Untersuchungsmethode MRT selbst,
nämlich durch die Verwendung hoher Magnetfeldstärken und durch gepulste, magnetische, oder
elektromagnetische Felder ergeben.
So unterliegt das EKG-Signal Störeinflüssen, welche primär durch Wechselwirkungen mit
dem Hauptmagnetfeld B0, sowie auch mit magnetischen Feldgradienten oder aber durch die
Verwendung elektromagnetischer Wechselfelder, wie beispielsweise von Hochfrequenzimpulsen
verursacht werden.
Dies bewirkt, dass beispielsweise durch den magneto-hydrodynamischen-Effekt Verzerrungen
in der EKG-Signalform erzeugt werden, die sich bei der Synchronisation der MRT-Bildgebung
durch ein solches Signal negativ auswirken [Stu02]. Eine starke und insbesondere magnet-
feldstärkeabhängige Verzerrung des EKG-Signals ergibt sich zum Zeitpunkt der T-Welle, die
in Abbildung 2.33 grau hinterlegt ist. Dort wird zusätzlich ein Signal gemessen, welches eine
Magnetfeldstärken abhängige Anhebung erfährt. Gerade bei hohen Magnetfeldstärken, wie
beispielsweise bei Magnetfeldstärken oberhalb von 1.5 T, wird die neue Signalamplitude zum
Zeitpunkt der T-Welle in der EKG-Signalform mit der Amplitude der R-Zacke vergleichbar.
Es kann daher zu Fehltriggerungen und somit zu Fehlern in der Bildgebung bzw. zu Beein-
trächtigungen in der Bildqualität kommen (siehe Kapitel 5). Da ein Amplitudenschwellwert für
die Erkennung des Intervallbeginns gewählt wird, ist das üblicherweise zur Synchronisation
verwendete Maximum der R-Zacke nicht mehr eindeutig erkennbar.
Alternativ kann der Anstieg der R-Zacke zur Erkennung benutzt werden [Str06], der im
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Abbildung 2.32: EKG Einstellmöglichkeit und Signaldarstellung bei den Herstellen A) General
Electric, B) Philips und C) Siemens. Bei A) und B) wird die aktuelle Herzfrequenz angezeigt,
während C) die R-R-Intervalldauer angibt. Einstellbar sind diverse Parameter, die je nach benutzter
Bildgebungstechnik eingeblendet werden.
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7.0T
3.0T
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R-Zacke R-Zacke
Abbildung 2.33: EKG eines gesunden Probanden gemessen bei 1.5 T, 3.0 T und 7.0 T. Eingesetzt
wurde das Vektor-EKG (InVIVO, Orlando, USA) und eine identische Klebevorschrift der Elektroden.
Der Bereich der T-Wellenerhöhung ist Grau hinterlegt und bei höheren Feldstärken deutlich sichtbar.
Bei 7.0 T hat die Auslenkung der T-Welle auf Grund des magneto-hydrodynamischen-Effektes eine
vergleichbare Amplitude wie die R-Zacke erreicht.
verzerrten EKG-Signal unter Hochfeldbedingungen nicht zuverlässig gefunden werden kann.
Bezüglich der Triggerung anhand des EKG-Signals ist es somit zusammenfassend als besonders
nachteilig herauszustellen, dass das EKG-Signal selbst stark durch die bei der Untersuchung
vorherrschenden magnetischen, elektrischen und elektromagnetischen Felder gestört wird, wobei
diese Störung mit zunehmender Feldstärke zunimmt, was den Einsatz dieser Triggermethode
gerade bei den verwendeten Hochfelduntersuchungsgeräten mit Magnetfeldstärken über 1.5 T
als nicht mehr zuverlässig darstellt.
Abbildung 2.34: Beispiel für potentielle Beeinträchtigungen der Patientensicherheit im Falle der
Ausnutzung von EKG-Einheiten für die Triggerung der MR-Bildgebung. Durch Einflüsse gepulster
elektromagnetischer Felder kann es zu schwerwiegenden Verbrennungen kommen [Kug03].
Darüber hinaus ist in Abbildung 2.34 [Kug03] gezeigt, dass es durch Störeinstrahlung elek-
tromagnetische Felder in die elektrische Verkabelung zur Ableitung von EKG-Signalen zu Ver-
brennungen an den Kontaktstellen der angebrachten Elektroden zum Patienten kommen kann.
Das Risiko solcher Verbrennungen ist dabei maßgeblich auf die Antennenwirkung von EKG-
Kabeln und Elektroden, sowie andere elektronische Komponenten bei der Gewinnung eines zur
Triggerung nötigen EKG-Signals zurückzuführen. Dabei ist festzustellen, dass auch dieses Risiko
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mit zunehmender Feldstärke steigt.
Auf Grund der vorgenannten Nachteile bedarf es zur Risikominimierung einer aufwendigen
Vorbereitung der Patienten, wie beispielsweise der Reinigung, des Rasierens der Kontaktstellen
sowie das erneute Anbringen der Elektroden im Fehlerfall und die Kontrolle der Verbindungen.
Diese aufwendige Vorbereitung macht einen nicht zu vernachlässigen Zeitfaktor der Gesamt-
untersuchungszeit aus und stellt sich somit als ein wesentlicher zeitlicher Kostenfaktor in der
Diagnostik dar.
Darüber hinaus ist festzustellen, dass nicht bei jedem Patienten die Ableitung von EKG-
Signalen zur Bereitstellung eines Triggersignals gelingt. Beispielsweise kommt es häufig vor,
dass bei Infarktpatienten oder Patienten nach einer offenen Brustkorb-OP kein ausreichendes
EKG-Signal abgeleitet werden kann, da z. B. durch die Brustkorb-OP übliche Signalwege, die für
die Ableitung nötig sind, fehlen. Die EKG-Ableitung erweist sich bei Tieren als problematisch,
insbesondere bei Tieren mit gegenüber dem Menschen deutlich erhöhten Herzfrequenzen von
200-300 Schlägen pro Minute.
Als letztes sei hier die pränatale MR-Bildgebung genannt. Viele Forschungsgruppen [Wed06a,
Mic03, Sal08] versuchen teilweise mit höchst invasiven Verfahren [Wed06b] eine Synchroni-
sation, damit getriggerte Herz-MR Aufnahmen von ungeborenen Versuchstieren ermöglicht
werden. Das fetale EKG lässt sich am Bauch der Mutter nicht ableiten und es sind auch keine
ausreichenden Korrelationen zum Puls der Mutter feststellbar.
Zur Reduzierung von Störeinflüssen nutzen EKG-Einheiten moderner MR-Systeme Lichtleiter-
verbindungen oder Hochimpedanzkabel, drahtlose Übertragungstechniken, maßgeschneiderte
Filter sowie das vorgestellte Vektor-EKG-Prinzip [Chi00].
Alternative Synchronisationstechniken
Kann kein ausreichendes Triggersignal durch die Brustwandableitung des EKG-Signals erzielt
werden, kommt alternativ periphere Oxymetrie zur Ableitung eines Triggersignals routinemäßig
zur Anwendung. Diese Technik basiert auf der Erfassung eines von der Sauerstoffsättigung des
Blutes abhängigen Infrarotsignals [Den93, Sal90]. Die Verzögerung zwischen der R-Zacke und
dem Maximum der peripheren Pulswelle beträgt zwischen 150 ms und 500 ms. Aufnahmen,
die direkt nach dem Maximum der peripheren Pulswelle aufgenommen werden, fallen in die
Diastole. Die Systole liegt am Ende der Triggerperiode. Systolische Aufnahmen können mit dieser
Technik nur bei Einsatz des retrospektiven Gatings erzielt werden, da diese Phase ansonsten auf
Grund des Echtzeitansatzes abgeschnitten wird und nicht mehr zur Verfügung steht [The07].
Weitere alternative Ansätze zur kardiographischen Synchronisation der MR-Bildgebung sind
in Einzelfällen experimentell demonstriert worden.
• Erfassung der Herzwandbewegung via Doppler-Ultraschall [Rub00]
• optische Erfassung der Ösophagus-Wandbewegung [Bra02]
• Erfassung bewegungsinduzierter Signalintensitätsänderungen in den HF-Empfangsspulen
[Bui88]
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• Katheter-basierte Blutdruckmessungen [Tab93, Pat94, Wed06b]
• Messung der Blutpulsation via Plethysmographie [Lan87]
So genannte selbst-gesteuerte Ansätze (selfgating) extrahieren die zur Synchronisation not-
wendige Lage der Herzphase aus in Echtzeit aufgenommen MR-Daten [Lar04].
Phonokardiogramm
Üblicherweise gehören die Auskultation des Herzens sowie die elektrische Aufzeichnung des
Phonokardiogramm (PKG) zur Standarddiagnostik von Herzklappenfehlern. Beim gesunden
Probanden lassen sich mindestens zwei Herztöne auskultieren. Der sogenannte erste Herzton
(1.HT) weist im PKG ein Vor- und Nachsegment mit einem Frequenzanteil von ca. 30 Hz und
ein Hauptsegment mit einem Frequenzanteil von 60-150 Hz auf. Er entsteht durch Schwingun-
gen der Herzwände und der eingeschlossenen Blutmenge, die durch die abrupte Anspannung
und Verformung der Ventrikelwandung um die inkompressiblen Kammerinhalte während der
isovolumetrischen Anspannungsphase induziert werden. Der zweite Herzton (2.HT) mit Fre-
quenzanteilen hauptsächlich zwischen 100 Hz und 150 Hz wird durch den abrupten Schluss von
Aorten- und Pulmonalklappe ausgelöst. Sogenannte Herzgeräusche, die zwischen den Herztönen
auskultierbar sind, müssen immer als Zeichen pathologischer Veränderungen in der Ein- und
Ausflussbahn beider Ventrikel gewertet werden.
Phono-
kardiogramm
EKG-
Ableitung a b
2.HT1.HT
QRS-
Komplex
T-Welle
R-R-Intervall
Abbildung 2.35: Darstellung des PKGs und einer EKG-Ableitung. Es lassen sich die Zeitabschnitte
Pulsverspätung (a), Systolenlänge (b) und R-R-Intervalllänge ablesen.
Systolische Herzgeräusche, häufig kurz als Systolikum bezeichnet, treten bei Aorten- oder
Pulmonalklappenstenosen und Mitral- oder Trikuspidalklappeninsuffizienz auf, diastolische
Herzgeräusche sind umgekehrt für Aorten- oder Pulmonalklappeninsuffizienz und Mitral- oder
Trikuspidalklappenstenosen typisch [Kar07].
Da die Herztöne mit dem Blutstrom weitergeleitet werden, entsprechen die Projektionsstellen
der Herzklappen nicht den Auskulationsstellen. Die Herzklappen werden dort auskuliert, wo
der durch sie hindurchtretende Blutstrom sich der Brustwand am meisten nähert [Fri92]. Die
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Ausklulation der Herzklappen liegen, in Richtung des Blutstroms aufgeführt, an folgenden
Stellen:
• Trikuspidalklappe am rechten Sternalrand in Höhe des 5. Interkostalraumes,
• Pulmonalklappe im 2. Interkostalraum links nahe dem Sternalrand,
• Mitralklappe an der Herzspitze im 5. Interkostalraum links,
• Aortenklappe im 2. Interkostalraum rechts nahe dem Sternalrand.
In Abbildung 2.35 ist der zeitliche Verlauf eines PKGs im Vergleich zum EKG gezeigt. Eine phy-
siologisch zu erklärende Latenz zwischen den beiden als Beginn eines R-R-Intervalls genutzten
Signalen (erster Herzton bzw. R-Zacke ist nicht zu vermeiden.
2.4 Benutzte Herz-MRT Bildgebungstechniken
2.4.1 Schwarzblutbildgebung
Abbildung 2.36: T2-gewichtete Schwarzblutbildgebung; TR=2 R-R-Intervalle; TE>80 ms. Der Herz-
muskel ist durch das dunkel dargestellte Blut gut zu erkennen [Nie09].
Oftmals ist eine Diagnose besser möglich, wenn Signalbeiträge durch Blut ausgeblendet
werden. Hierfür kann die Schwarzblutbildgebung1 aus Kapitel 2.1.3 genutzt werden.
Elementar für diese Bildgebung ist die korrekte, prospektive Triggerung, so dass alle applizier-
ten Impulse einen starren Herzphasenbezug haben. Die Evolutionszeit TI ist hierbei stark von
der Herzfrequenz, und somit von einer zuverlässigen Triggerung abhängig [Str06].
1 engl.: Black-Blood imaging
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Beispiele für eine erfolgreiche Schwarzblutbildgebung sind in Abbildung 2.36 und 2.38 gege-
ben, in Abbildung 2.37 ist zur Verdeutlichung als Gegenüberstellung eine „Weissblutbildgebung“
gezeigt, auf die im nächsten Abschnitt 2.4.2 näher eingegangen wird.
Abbildung 2.37: Beispiele für Weissblutbildgebung [Nie09].
Abbildung 2.38: Beispiele für Schwarzblutbildgebung [Nie09].
2.4.2 Linksventrikulärere Funktionsbestimmung mittels CINE Bildgebung
Die vierdimensionale CINE-MR-Bildgebung (3 Raumrichtungen + zeitliche Dimension) hat sich
auf Grund der hohen Messgenauigkeit und der sehr guten Reproduzierbarkeit zur Methode der
Wahl (so genannter „Goldstandard“) für die Analyse der globalen linksventrikulären Funktion
sowie zur Detektion regionaler Wandbewegungsstörungen entwickelt [Pen03]. Notwendig ist
ein hoher Bildkontrast zwischen Blut und Herzmuskel [Bec09], die vollständige Darstellung
aller Herzphasen und eine hohe zeitliche Auflösung sowie kurze Aufnahmezeiten [Str06].
Die retrospektiv synchronisierte CINE Bildgebung stellt hierbei eine Besonderheit der diagnos-
tischen Bildgebung dar. Hierbei werden zu jeder Herzphase im R-R-Intervall Bilddaten generiert,
die dann als Film abspielbar sind (siehe Abbildung 2.40). Als MR-Sequenz kommt die SSFP-
Technologie aus Kapitel 2.2.3 zum Einsatz.
Eine stetige Verbesserung in der Bildqualität, wie z. B. Zunahme des Signal zu Rauschverhält-
nisses (SNR1), erhöhte Bildauflösung oder Verstärkung der Kontraste, erhöhen die Aussagekraft
der auf der Herz-MRT beruhenden Befunde. Da gerade Hochfeld-MR-Systeme (≥ 3.0 T) ein
größeres SNR liefern, werden immer mehr Systeme für die Herz-MRT klinisch genutzt. Neben der
Bildaufnahme werden etablierte mathematische Verfahren zur Berechnung der linksventrikulä-
ren Funktionsparameter eingesetzt. Die Werte, die als Grundlage für diese Berechnungen dienen
werden durch den Benutzer festgelegt. Dazu gehört das Definieren der epi- und endokardialen
1 engl.: signal to noise ratio
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Abbildung 2.39: CINE Bildgebung mit Gradientenecho- und SSFP-Bildgebungstechnik. Oben ist
jeweils die Gradientenecho Bildgebung und unten die SSFP-Bildgebungstechnik angewandt. Die
gezeigten Aufnahmen sind zur Diastole und zur Systole abgebildet und zeigen deshalb Unterschiede
in der Wandstärke des Herzmuskels und im Durchmesser des linken Ventrikels [Nie09].
Herzmuskelgrenzen auf einer vorliegenden MRT-Aufnahme. Somit unterliegt die Aussagekraft
der Befunde stets der subjektiven Einschätzung sowie den individuellen Fähigkeiten und der
Erfahrung des jeweiligen Benutzers.
Die wichtigsten Paramter der linksventrikulären Funktionsbestimmung sind in Tabelle 2.3
aufgeführt.
Abkürzung Bedeutung
LV EDV linksventrikuläres enddiastolisches Volumen
LV ESV linksventrikuläres endsystolisches Volumen
LV M linksventrikuläre Herzmuskel-Masse
LV SV linksventrikuläres Schlagvolumen
LV EF linksventrikuläre Auswurffraktion
Tabelle 2.3: Parameter, die mit der linksventrikulären Funktionsbestimmung ermittelt werden
können.
2.4.3 Bildgebung der Koronararterien
Ein gesundes Herz benötigt für seine Funktion einen mit Sauerstoff versorgten Herzmuskel
[Sil03]. Die kranzförmig um das Herz angeordneten Herzkranzgefäße (Koronararterien) über-
nehmen diese Aufgabe. Sie teilen sich in rechten und linken Stamm. Der rechte Stamm, die
RCA1 versorgt den rechten Vorhof, die rechte Kammer und den hinteren Teil des Septums. Der
1 right coronary artery, A. coronaria dextra
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Abbildung 2.40: Skizze der Funktionsweise der CINE-Bildgebung: Ein R-R-Intervall wird in diesem
Beispiel in 20 Herzphasen konstanter Länge unterteilt. Ist ein R-R-Interball länger als die Summe
der 20 Einzelintervalle, dann werden die folgenden Daten bis zum Erkennen der nächsten R-Zacke
verworfen. Für jede Herzphase werden Daten in 20 k-Räumen gesammelt, so dass 20 Momentan-
aufnahmen aus dem gesamten R-R-Intervall zur Verfügung stehen. Werden diese Aufnahmen in
einer Software immer wieder nacheinander abgespielt, so kann die physiologische Herzbewegung
beobachtet werden [Nie09].
linke Stamm, die LCA1, teilt sich in den RCX2 und den RIVA3. Die beiden Stämme versorgen den
linken Vorhof, die Wand des linken Ventrikels bzw. zum Teil das Septum und die rechte Kammer
[Sch05].
Die Gefäße selber sind bei einem Durchmesser von 4-6 mm im Verhältnis zu deren Auslenkung
pro Herzzyklus von drei bis vier Zentimetern (RCA), bzw. ein bis zwei Zentimetern (LCA)
pro R-R-Intervall klein [Wan99]. Aus diesem Grund wird die Datenaufnahme in die Mitte der
diastolischen Phase gelegt, in der die Herzbewegung minimal ist.
In Abbildung 2.41 sind die Auslenkungen der RCA in x und y-Richtung gezeigt. Innerhalb des
gezeigten Herzzyklus wurde an vier unterschiedlichen Zeitpunkten eine Aufnahme durchgeführt.
Die Ergebnisse in Abbildung 2.42 von [Nie09] zeigen, dass eine klinische Diagnostik nur bei den
Akquisitionszeitpunkten drei und vier möglich ist. Sobald auf Grund fehlgeschlagener Triggerung
die Bildgebung an anderen Zeitpunkten als der Mitte der Diastole stattfindet, ist mit ähnlich
1 left coronary artery, A. coronaria sinistra
2 Ramus circumflexus
3 Ramus interventricularis anterior
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Abbildung 2.41: Datenakquisition in unterschiedlichen Herzphasen mit vier verschiedenen Trigger-
verzögerungen für die Schnittfläche der rechten Koronararterie. Die rechte Koronararterie ist in der
Linken Abbildung angeschnitten und gekennzeichnet. Die Zahlenwerte der Triggerverzögerungen
beziehen sich auf den Zeitpunkt der Datenaufnahme in Abbildung 2.42 [Nie09].
265ms 432ms 684ms 752ms
Triggerverz.1 Triggerverz. 2 Triggerverz. 3 Triggerverz. 4
Abbildung 2.42: Ergebnisse der Koronararterienbildgebung zu unterschiedlichen Herzphasen. Die
Triggerverzögerung ist jeweils angegeben nach R-Zackenerkennung. Die genaue Auslenkung der
Koronarien zum jeweiligen Zeitpunkt der Aufnahme im R-R-Intervall ist in Abbildung 2.41 dargestellt
[Nie09].
schlechten Ergebnissen wie bei der Akquisition bei 265 ms Triggerverzögerung oder bei 432 ms
Triggerverzögerung in Abbildung 2.42 zu rechnen.
Da die Koronarbildgebung häufig nicht in hinreichender Qualität während einer Atemanhalte-
phase durchgeführt werden kann, wird die Navigatortechnik benutzt.
Da die Bildgebung zur Vermeidung von Bewegungsartefakten in einem kurzen Intervall
geschehen muss, kommt eine schnelle SSFP-Technik zum Einsatz (Abbildung 2.39). Zuvor muss,
wie in Abbildung 2.43 beschrieben, das um die Koronargefäße liegende Fett unterdrückt werden.
Zu Beginn des Ablaufes sorgt eine Unterdrückung des Herzmuskels für eine gute Abgrenzung
der Koronarien vom Herzmuskel. Alle einzelnen Module haben einen starren Herz-Phasenbezug
und erfordern eine einwandfreie Synchronisation mit dem Herzintervall.
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Abbildung 2.43: Blockdiagramm der Koronararterien-Bildgebung. Im R-R-Intervall wird nach der
Herzmuskelunterdrückung ein Fettunterdrückungsmodul geschaltet. Anschließend findet die eigent-
liche Bildgebung statt.
2.4.4 Phasenkontrast Angiographie
Da die Phasenkontrastangiographie1 (PC-MRA) Technologie Flussgeschwindigkeiten als Bildin-
formation ausnutzt, und die Flussgeschwindigkeit innerhalb des Herzzyklusses variiert, wird
auch hier eine Synchronisation mit dem Herzzyklus angestrebt, um definierte Flussphasen aus
dem R-R-Intervall zu adressieren. Ein Ablaufschema der Bildgebung ist in Abbildung 2.44 gezeigt.
Besonders kontrastreiche Aufnahmen lassen sich mit der 3D-PC-MRA Technologie an Hochfeld-
systemen durchführen, bei denen die EKG-Synchronisation jedoch anfällig ist. Zudem befinden
sich die EKG-Ableitungen bei der Angiographie nicht zwingend im Isozentrum des Magnetfeldes,
so dass in diesem Fall Störungen, der am Austritt des MR-Tunnels höheren Feldänderungen
dB/dt, stärker ausgeprägt sind.
1 engl.: phasecontrast MR-angiographie (PC-MRA)
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Phase1
EKG
Phase 2 Phase 1Phase 20Phase 20
Arhythmie
Ablehnung
Phasen-
kodierungs-
schritt
R-R-Intervall
Referenz + drei Richtungen Flusssensitisierung
Referenz + zwei Richtungen Flusssensitisierung
Referenz + eine Richtung Flusssensitisierung
1R 2 3
1R 2
1R
Abbildung 2.44: CINE-Phasenkontrastbildgebung: Das R-R-Intervall wird in Herzphasen unterteilt,
in denen jeweils eine Referenz und richtungsselektive Daten erhoben werden. Am Ende eines
R-R-Intervalls erfolgt eine Arrhythmieablehnung, um Herzfrequenzänderungen zuzulassen. Die
Bildgebung ist in diesem Fall EKG-Synchronisiert [Nie09].
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2.4.5 Suszeptibilitätsgewichtete Bildgebung
Ein intrinsischer Kontrastmechanismus der MRT beruht auf Änderungen in der magnetischen
Suszeptibilität des Blutes und des Gewebes. Dieses Verfahren nutzt die Abhängigkeit der MR-
Signalintensität z. B. vom Sauerstoffsättigungsgrad des Blutes, die auch als BOLD-Effekt1 be-
zeichnet wird, oder von der Eisenkonzentration im Blut. Funktionsfähige BOLD-Techniken sind
für klinische Anwendungen deshalb attraktiv, weil sie keine Kontrastmittelinjektion erfordern, da
Blut selbst als Mikrozirkulationsmarker fungiert. Somit kann an Stelle exogener Kontrastmittel
Blut als direkter Informationsträger zur Abbildung des kardiovaskulären Systems ausgenutzt
werden.
Zusätzlich erfordert die suszeptibilitätsgewichtete MR-Darstellung des kardiovaskulären Sys-
tems Bildgebungstechniken, die mit entsprechender Wichtung sehr geringe suszeptibilitätsbe-
dingte Signalunterschiede zwischen normalen und anormalen Gewebetypen zuverlässig und
bezogen auf die Anatomie detailgetreu diagnostisch auswertbar aufnehmen bzw. quantifizieren
können. Eine verzerrungsfreie Bildgebung ist demnach für die Diagnostik wichtig und erfordert:
• ein hohes SNR
• eine möglichst vollständige Aufnahme des gesamten Herzens
• eine perfekte Synchronisation mit dem Herzzyklus
• Unabhängigkeit der Bildgebungstechnik von zeitlichen Faktoren wie Aufnahmegeschwin-
digkeit und eingeschränkter Wiederholbarkeit
• die Ausschaltung unerwünschter Einflüsse durch Atembewegung, Pulsation und Blutfluss.
Deshalb muss die Bildgebung präzise mit der physiologischen Bewegung synchronisiert
werden.
• Quantifizierbarkeit suzeptibilitäsbedingter Gewebezustände
Eine Sequenz zur verzerrungsfreien, suszeptibilitätsgewichteten Bildgebung ist in Abbil-
dung 2.45 gezeigt [Hei09a, Hei09b].
1 BOLD: blood oxygenation level dependent
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Herzzyklus
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Abbildung 2.45: Schema der Gewebecharakterisierung mittels UFLARE Bildgebung [Hei09b]. In
diesem Protokoll werden drei unabhängige Bildgebungsmodule in zwei R-R-Intervallen zusammen-
gebracht. Im ersten R-R-Intervall erfolgt die Blutunterdrückung, die eine lange TI Zeit benötigt. Im
zweiten R-R-Intervall wird die aktuelle Zwerchfellposition mit der Navigatortechnik festgestellt und
so eine freie Atmung während der gesamten Bildgebung ermöglicht. In der Mit-Diastole erfolgt die
eigentliche UFLARE Bildgebung mit T2*-Wichtung.
2.5 Bildqualitätsanalyse
Bewegungsinduzierte Bildverwaschungen führen zu Abnahme der diagnostischen Verwertbarkeit
der MRT-Aufnahmen, jedoch ist eine Auswertung auch bei Bildfehlern und Artefakten oft noch
möglich. Ein objektives Verfahren zur Kantenschärfebestimmung ist in [Hez09] vorgestellt.
Hier wird die Subjektivität des jeweiligen Auswerters vermieden und ein objektives Maß der
Kantenschärfe errechnet. Die Kantenschärfe entscheidet über die Möglichkeiten der eindeutigen
Organabgrenzungen. Hier wird die Schärfe der Gewebekontrastübergänge zwischen Herzmuskel
und dem ventrikuläres Blut mit einer Software bestimmt.
Das Programm zur Kantenschärfebestimmung(EBS1) analysiert MRT Bilddaten hinsichtlich der
Schärfe der Herzwandkanten, welche maßgeblich für die diagnostische Qualität der Bilddaten
verantwortlich ist. Abbildung 2.46 zeigt eine Reihe von Herz-MRT Bildern (2D-CINE-SSFP), die
mit unterschiedlichen Beschleunigungstechniken aufgenommen wurden. Beschleunigungstechni-
ken können auf Grund von SNR-Einschränkungen oder Datendezimierung zu Qualitätseinbußen
führen, die jedoch bis zu einem gewissen Maß klinisch vertretbar sind. Die beschleunigte Bild-
gebung mittels SENSE2 [Pru99] und SMASH3 [Sod97] beruht auf der Ausnutzung der B1-
Sensitivitätsprofile von HF-Spulenarrays zum Zweck der supplementären Ortskodierung. Eine
andere Beschleunigungstechnik nutzt die räumliche und zeitliche Korrelationen (k-t-BLAST4) in
dynamischen Bildsequenzen [Tsa03]. Gemeinsam ist die Abnahme der Bildqualität durch die
Intensivierung der jeweiligen Beschleunigungstechnik, die in dieser Beispielanwendung durch
höhere Beschleunigungsfaktoren vorgestellt wird.
1 endocardial border sharpness
2 sensitivity encoding
3 simultaneous acquisition of spatial harmonics
4 broad-use lenear acquisition speed-up technique
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Abbildung 2.46: 2D CINE SSPF Kurzachsen Blick a) konventionell b) 2.5fach beschleunigt mit der
SENSE Technik [Pru99], c) 5-fach und d) 8-fach beschleunigt mit der k-t-Blast Technik [Tsa03]. Nach
oben rechts ist jeweils eine 1D Projektion entlang der gestrichelten Linie zur Veranschaulichung der
zeitlichen Auflösung innerhalb eines R-R-Intervalls in den 2D Daten dargestellt [Hez09].
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Abbildung 2.47: Funktionsweise der regionalen Datenextraktion: Die Position des Herzens wird nach
der Bilderstellung bestimmt, die Gewebeübergänge radial abgetastet und in eine Polardarstellung
zur Qualitätsbestimmung überführt [Hez09].
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Zur Analyse wird, wie in Abbildung 2.47 illustriert, das Herz aus den Bilddaten extrahiert,
radial abgetastet und zur Qualitätsbestimmung in eine Polardarstellung überführt.
Die Qualitätsbestimmung basiert auf der automatisierten und vereinheitlichten Bestimmung
der Kantenbreite zwischen Herzmuskel und Herzkammer. Der Herzmuskel des linken Ventrikels
wird in 72 radiale Winkelelemente unterteilt. In jedem Segment werden die Kantenschärfen und
die lokale Signalintensität des Herzmuskels (SImyo) und des linksventrikulären Blutes (SILV )
automatisch bestimmt. Die Breite der Übergangszone zwischen linksventrikulären Blut und
Herzmuskel hängt von der lokalen Signalintensität des Herzmuskels und des linken Ventrikels
ab und wird definiert als Region mit den Grenzen SImyo + 13 * (SILV -SImyo) und SImyo
+ 23 * (SILV -SImyo). Hieraus ergibt sich eine quantitative Messmethode für die Breite des
verwaschenen Bereichs zwischen zwei Zonen unterschiedlicher Signalintensität.
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Abbildung 2.48: Signalintensitäten (SI) entlang eines Profils durch die rechte Herzkammer, Herz-
muskel und linke Herzkammer (gelbe Markierung) für konventionelle (schwarze Linie), k-t-SENSE
beschleunigte (R=2,5, blaue Linie) und k-t-BLAST beschleunigte (R=5, grüne Linie; R=8, rote
Linie) 2D-CINE-SSFP [Tsa03]. Zu erkennen ist die Zunahme der Übergangszone mit größeren
Beschleunigungsfaktoren [Hez09].
Die in Abbildung 2.48 dargestellten Profile über den Bereich der rechten Herzkammer, des
Herzmuskel und der linken Herzkammer (gelbe Linie) illustrieren die Zunahme der Bildunschär-
fen über einen breiteren Verlauf und geringeren Anstieg der Signalintensität an Blut und den
Gewebeübergängen. Die Signalintensitäten wurden zum Vergleich anhand der durchschnittlichen
Signalintensität der linken Herzkammer normalisiert. Die Übergangszone zwischen Herzmuskel
und Herzkammer (grau hervorgehoben) beschreibt den Bereich, in welchen die Signalintensitä-
ten weder der Kammer noch dem Muskel eindeutig zugeordnet werden können. Die Anzahl der
Bildpunkte innerhalb der Übergangszone definieren die Kantenbreite. Eine niedrige Kantenbreite
impliziert dabei auch gleichzeitig eine hohe Kantenschärfe (vgl. [Hez09]).
Allgemein ermöglicht die automatische Kantenschärfenbestimmung auf Basis der Definition
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Abbildung 2.49: Zeitprofil über den kompletten Herzzyklus für 2D-CINE-SSFP a) konventionell b)
2,5fach beschleunigte, c) 5-fach und d) 8-fach beschleunigte Datenaufnahme [Hez09].
eines Übergangsbereiches an Gewebe- und Kompartmentübergängen eine schnelle und robuste
Bewertung der Bildqualität und somit auch der Präzision der Herzaktivitätserkennung. Eine
schlechte Synchronisation der Bildgebung hat ähnliche Auswirkung, wie das in Abbildung 2.49
gezeigte Beispiel des Ergebnisses der Kanten- und Kantenschärfebestimmung eines ausgewählten
Bereich des Herzens über den gesamten Herzzyklus. Im Falle des Benutzens von Beschleuni-
gungstechniken ist die Zunahme der Breite der gelb/rot markierten Übergangszone und somit
die Abnahme der Bildqualität von links (a) nach rechts (d) zu erkennen.
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KAPITEL 3
Grundprinzip der akustischen Synchronisation
In diesem Kapitel wird der Aufbau der akustischen Synchronisationsmethode vorgestellt. Die
einzelnen Komponenten werden präsentiert und ihre Funktionsweise ausführlich erörtert. Des
Weiteren wird auf die verschiedenen Evaluierungs- und Überarbeitungsschritte des Synchronisa-
tionsgerätes bis zur derzeitigen Version eingegangen.
Anforderungen
Das hier vorgestellte, zum EKG-Verfahren alternative, akustische Verfahren basiert auf Aufnahme
und Verarbeitung des Phonokardiogramms. Das Phonokardiogramm, welches gewöhnlich beim
Auskultieren des Herzen mittels eines konventionellen Stethoskops begutachtet wird, beinhaltet
Herztöne und liefert Aufschluss über die Klappenfunktion des Herzens [Ran87]. Besonders leicht
lässt sich die zeitliche Abfolge der Klappenbewegung analysieren. Der erste Herzton definiert den
Beginn der akustischen Aktivität des Herzens innerhalb eines Herzzyklus und der Kammersystole
und wird durch das Schließen der Trikuspidalklappe und der Mitralklappe verursacht. Der zweite
Herzton definiert den Beginn der Kammerdiastole im Herzzyklus und wird durch das Schließen
der Pulmonalklappe und der Aortenklappe verursacht [Sil03].
Für den Synchronisationsansatz gilt die Herausforderung, diese Herztöne sauber zu detektie-
ren, voneinander zu separieren und in einer modifizierten Form zu Triggerzwecken in die interne
EKG-Triggereinheit des MR-System einzuspeisen. Auf Grund der vorhandenen EKG-Einheiten an
klinischen MR-Geräten wird dieser Ansatz favorisiert, um keinerlei Hardwareänderungen am
MR-System vornehmen zu müssen und deshalb die CE-Zertifizierung unangetastet zu lassen.
Folgende Mindestanforderungen werden an das akustische Synchronisationssystem, dem MR
Stethoskop, gestellt:
• Keinerlei ferromagnetisches Material innerhalb der 0,5 mT Linie des statischen Magnetfel-
des B0.
• Die Signalform soll immun gegenüber Wechselwirkungen mit elektro-magnetischen Fel-
dern, wie HF-Impulse oder Gradientenimpulse, sein.
• Die Signalform soll immun gegenüber magneto-hydrodynamischen Effekten und damit
magnetfeldunabhängig sein.
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• Ausschluss sämtlicher Risiken für Erhitzungen oder Verbrennungen, die in gewöhnlichen
EKG-Systemen durch Wechselwirkungen mit HF-Impulsen und gepulsten Gradientenim-
pulsen spannungsinduziert werden können.
• Galvanische Entkopplung zwischen Signalaufnahme am Probanden bzw. Patienten und der
Signalverarbeitungseinheit.
• Das aufgenommene, akustische Signal soll in ein elektrisches Signal überführt werden,
welches nur einen Triggerimpuls pro Herzzyklus liefert.
• Die Latenz zwischen dem ersten Herzton und Triggerauslösung des MR-Gerätes soll
minimal sein.
• Die akustische Triggerung soll sowohl retrospektives Gating, als auch prospektives Triggern
der Bildgebungstechniken unterstützen.
• Die Signalverarbeitung soll in einem abgeschirmten Gerät außerhalb der 0,5 mT Linie des
statischen Magnetfeldes B0 stattfinden.
• Das Gerät soll die anwendbaren CE Standards erfüllen.
• Keine Einschränkungen im Patientenkomfort und Erfüllung der Anforderungen an Nutzer-
freundlichkeit.
• Klinische Tauglichkeit als Substitut für kommerziell erhältliche, EKG-basierte Triggerein-
heiten.
Das akustische Synchronisationsgerät besteht aus drei Hauptkomponenten: Dem Sensor, dem
Signalprozessor und der Kopplungseinheit zum MR-Gerät. Um ein stabiles Triggersignal zu
liefern, welches sich für die Bildgebung innerhalb eines großen Bereiches von Magnetfeldstärken
(B0=0.3 T - 7.0 T) eignet, ist es notwendig, spezielle Hardware zu entwickeln und einzusetzen.
Einen detaillierten Überblick über die verschiedenen, Hardware basierten Signalverarbeitungs-
abschnitte liefert Abbildung 3.1. Eine Bestückungsvorlage der Haupteinheit ist in Abbildung 3.2
gezeigt und in Abbildung 3.3 das fertig aufgebaute komplett-System.
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Abbildung 3.1: Blockschaltbild der akustischen Triggerung2 zur Synchronisation der MR-Bildgebung
mit der Herzbewegung. Der Signalfluss ist von links (Signalaufnahme mit einem Sensor) über
die Mitte (Signalwandlung und Signalverarbeitung) nach rechts (EKG-Eingang des MR-Gerätes)
dargestellt [Fra08].
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Abbildung 3.2: Die Platine der Haupteinheit besteht aus zwei Leiterbahn-Lagen, die blau und rot
dargestellt sind. Neben dem µ-Controller ist der Soundkartenchip als wichtiges Bauteil zu erkennen.
Die Einheiten „Soundkarte“ und „Paralleler Triggerausgang“ für die parallele EKG- und akustische-
Messung sind optional mit Bauteilen zu bestücken.
56
Abbildung 3.3: Das Synchronisationssystem mit Schallaufnehmer, Schallwellenleiter und Signalver-
arbeitungsbox. Über Taster kann die Box ein und aus geschaltet-, ein Selbsttest gestartet-, der interne
Kontrolllautsprecher deaktiviert- und ein besonderer Modus für hohe Herzfrequenzen aktiviert wer-
den. Als Anschlüsse gibt es neben den Schallwelleneingang einen Netzanschluss und einen Ausgang
zur EKG Einheit des MR-Scanners.
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3.1 Akustischer Sensor
Ein akustischer Sensor transferiert den Schall, der durch die Organbewegung entsteht, in einen
Schallwellenleiter. Im menschlichen Körper breiten sich Schallwellen hauptsächlich nach den
Gesetzen des Körperschalls aus. Leichte Longitudinalwellen versetzen Hautpartien in der Nähe
der jeweiligen Schwingungsquelle in Vibrationen. Diese Vibrationen werden von einem Sensor
aufgenommen indem eine auf einen Hohlkörper übergezogene Membran mit dieser Vibration
mitschwingt. Dies lässt das Medium im angeschlossenen Schlauch (in diesem Fall Luft) eine
Druckschwankung erfahren. Ein derartig angekoppelter Schlauch kann als eindimensionaler
Schallwellenleiter angesehen werden.
Abbildung 3.4: Akustische Detektion der Herzaktivität via Schallaufnehmer (Stethoskopprinzip),
a) mechanische Beschaffenheit des Schallsensors. b) Die Integration des Sensors in kommerzielle
HF-Empfangsspulen ist möglich wie hier am Beispiel einer 5-Kanal-HF-Empfangsspule für kardio-
vaskuläre MRT gezeigt. Auf Grund der Unabhängigkeit des akustischen Signals von der Stärke des
statischen Magnetfeldes kann die akustische Triggerung (ACT) im Unterschied zur konventionellen
EKG-Ableitung problemlos auch bei hohen Magnetfeldstärken (B0 ≥ 3.0T ) eingesetzt werden. Ein
direkter Kontakt des Sensors mit der Haut ist nicht zwingend notwendig.
3.1.1 Sensor
Die Aufnahme von akustischen Signalen, die von einem sich bewegenden Objekt hervorgerufen
werden, erfordert einen an die Physiologie und Mechanik angepassten Sensor. Im Falle der
Aufnahme von Herztönen ist ein schallhartes Gehäuse empfehlenswert um Einflüsse durch
Vibrationen, die vom Gradienten-System induziert werden, zu vermeiden. Eine möglichst flexible
Membran erhöht die Empfindlichkeit für das Nutzsignal der Organbewegung. Nicht zuletzt
ist der Patientenkomfort nicht zu vernachlässigen. Ein unbequemer Sitz des Sensors würde
unweigerlich zu Geräuschartefakten führen.
Diverse Tests mit unterschiedlich beschaffenen Hohlkörpern, angefangen mit einem haushalts-
üblichen Trichter (siehe Abbildung 3.15), haben gezeigt, dass eine gewisse Fläche abgedeckt
sein muss, um eine ausreichende Schallamplitude zu erhalten. In Abbildung 3.4 ist ein derartiger
Aufbau der ersten Generation abgebildet. Bei der Wahl der Beschaffenheit des Körpers muss
auch auf räumliche Gesichtspunkte Wert gelegt werden. So ist die Integration in MR-Spulen bei
Herz-Untersuchungen wünschenswert. (Siehe Abbildung 3.4 b)
In Abbildung 3.5 ist der aktuelle Aufbau gezeigt, der sich leicht unter jeglichen Herz-MR-
Spulen einsetzen lässt. In Abbildung 3.6 sind die zugehörigen Spezifikationen angegeben.
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Abbildung 3.5: Aktuelles Sensorde-
sign mit einem, aus hygienischen
Gründen, auswechselbaren Überzie-
her. Als Übergang zum Schlauch wer-
den handelsübliche Luer-Lock Verbin-
der verwendet, um ein Austauschen
der Komponenten zu vereinfachen.
Stutzen
5cm
Höhe:
1cm
Unterbrechungdes umlaufenden
Randes zur leichteren Entnahme
des Ueberziehers
Abbildung 3.6: Spezifikationen und
Abmessungen: Durch die geringe Hö-
he von nur einem Zentimeter kann
der Sensor leicht unter kommerziel-
len HF-Empfangsspulen platziert wer-
den.
3.1.2 Membran
An die Membran werden sowohl klinisch relevante, als auch akustisch wichtige Anforderungen
gestellt. So muss die Membran im Gegensatz zum Hohlkörper möglichst leicht verformbar
sein. Dabei kommt es besonders darauf an, dass der durch die Membran und dem Hohlkörper
eingeschlossene Raum luftdicht verschlossen ist. Poröse Öffnungen würden zu einem starken
Amplitudenabfall am anderen Ende des Schlauches führen.
Aus hygienischer Sicht ist es sinnvoll, die Membran austauschbar zu halten. Direkter Körper-
kontakt kommt bei dem vorgestellten Verfahren nur an dieser Stelle vor, aber er erzeugt ein
hohes Maß an Ausfallsicherheit. Als Überzieher für den Hohlkörper kommen Urinalkondome1
zum Einsatz, da die zuvor verwendeten Einmal-Handschuhe nicht leicht auf dem Hohlkörper zu
fixieren waren.
3.1.3 Schallwellenleiter
Der verwendete Schlauch kann als eindimensionaler Schallwellenleiter angesehen werden, da
die für die Anwendung in Frage kommenden Frequenzen sich nur in einer Richtung ausbreiten.
Es wird also vorausgesetzt, dass die Querabmessung des Schlauches klein ist im Vergleich
zu den in Frage kommenden Schallwellenlängen [Vor08a]. Durch diese Vorrausetzung wird
sichergestellt, dass keine Moden (stehende Wellen) auftreten können. Die Wand des Schlauchs
kann als schallhart angenommen werden, da als Medium Luft verwendet wird. Hierdurch ist die
Grundwelle eine ebene Welle, deren Ausbreitung nur durch Reibung an der Schlauchwänden
gemindert wird.
1 Manfred Sauer GmbH, Lobbach, Deutschland
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Abbildung 3.7: Übertragungsfunktion des Schallwellenleiters. Als Anregungssignal wurde ein PRN
Signal1 verwendet, welches von einem Tieftonlautsprecher abgestrahlt wurde. Als Empfangseinheit
wurde eine KE4 Mikrofonkapsel von Sennheiser genutzt. Das System wurde vor der Messung ohne
Schlauch kalibriert.
Ein wichtiger Aspekt ist die Latenz des Systems. Da die Ausbreitungsgeschwindigkeit im
Schlauch der Schallgeschwindigkeit entspricht, ergibt sich für einen 4 Meter langen Schlauch
eine Verzögerungszeit von ca. 11,7 ms. (Mit der Schallgeschwindigkeit c = 343 ms , die für Luft
bei 20°C gilt.)
Generell ist durch die Verwendung eines elektrisch nichtleitenden Schlauches eine galva-
nische Trennung sichergestellt. Verbrennungen am Körper des Patienten, wie sie beim EKG
System auftreten können und in [Jon96, Kee96, Kug03] beschrieben werden, sind somit per se
ausgeschlossen.
In Abbildung 3.7 ist die Übertragungsfunktion des verwendeten Schlauches dargestellt. Das
Maximum der Schallenergieübertragung liegt bei günstigen 45 Hz. Das Messignal entsteht
folgendermaßen: Sinussignale wurden als ganzzahliche Vielfache einer Grundfrequenz f0 = 1n∆t
mit gleicher Amplitude aber zufälliger Phase addiert und abgetastet. Dies hat zum Vorteil,
dass bei dieser Form des bandbegrenzten weißen Rauschens bei der Frequenzanalyse kein
Leakage-Effekt mehr auftritt, der falsche Ergebnisse im Frequenzgang hervorruft.
3.1.4 Mikrofon
Am Ende des Schlauches wird eine handelsübliche Mikronfonkapsel verwendet, um die Druck-
schwankung in elektrische Signale umzusetzen. Geeignet sind die Elektret-Mikrofonkapseln
60
3.2 Signalverarbeitung
„KE4-211-2“ und „KE4-211-1“1. Diese Präzisionsmikrofonkapseln zeichnen sich durch einen sehr
linearen Frequenzgang aus und haben ein geringes Eigenrauschen, was in einem guten SNR
resultiert. Des Weiteren haben diese Kapseln mit einem Durchmesser von 4,75 mm und mit einer
Höhe von 4,2 mm äußerst geringe Abmessungen. Die „Back-Elektrettechnik“ ist zudem sehr
unempfindlich gegenüber Körperschallschwingungen der Kapsel selbst.
Als preiswerteres Modell kann auch eine Mikrofonkapsel „MCE 4500“2 eingesetzt werden.
Ihr Vorteil liegt in der höheren Unempfindlichkeit gegenüber statischen Magnetfeldern. Die
Abmessungen dieser Kapsel betragen 6 mm im Durchmesser und 2,7 mm in der Höhe und sind
noch akzeptabel für einen Einsatz im Ende des Schlauches. Wenn sich auf Grund von sehr kurzen
Schlauchlängen ein Einsatz des Mikrofons innerhalb des statischen Streumagnetfeldes der Höhe
0,5 mT nicht vermeiden lässt, ist dieser Mikrofontyp zu bevorzugen. In allen anderen Fällen ist
das hochwertigere und amplitudenstärkere Sennheiser Mikrofon die bessere Wahl.
3.2 Signalverarbeitung
3.2.1 Netzteil
Die Energieversorgung muss allen Stufen Spannungen in passender Höhe zur Verfügung stellen.
Zuerst stellt sich die Frage, ob auf eine batteriebetriebene Lösung oder auf eine netzbasierte
Lösung zurückgegriffen werden soll. Da das Gerät zum stationären Einsatz an einem MRT-Gerät
vorgesehen ist wird die Netzteillösung favorisiert. Hierbei entfallen Ausfälle durch erschöpfte
Batterien, bzw. zeitintensive Nachladevorgänge.
Die benötigte Energie wird von einem Steckernetzteil „PP8 EU 9V MED“3 zur Verfügung
gestellt. Es handelt sich um ein Gerät mit CE Zulassung nach dem Medizinproduktegesetz. Aus
diesem Grund sind z. B. die Lüftungsschlitze verschlossen, um ein eindringen von Flüssigkeiten
zu vermeiden. Verbunden wird das Gerät mit einem „Texas-Stecker“. Dieser ist verpolungssicher
und sitzt fest in der Buchse.
Die Netzteilstufe (siehe Abbildung 3.8) im Gerät ist mit einer Polyswitch-Sicherung (F1)
versehen, die bei einem Kurzschlussstrom von ca. 500 mA auslöst. Die Polyswitch-Sicherung
ist ein Kaltleiter oder PTC-Widerstand4, die sich bei zu hohem Stromfluss erwärmt. Durch die
Erwärmung leitet das Bauteil schlechter und sperrt den Strom letztlich. Bei einer Verpolung der
Versorgungsspannung sorgt eine anti-parallele Diode (D1) nach der Sicherung für einen hohen
Kurschlussstrom, der die Sicherung ebenfalls auslösen lässt. Eine Gefährdung durch falsche
Polarität oder zu hohen Strömen der nachfolgenden Stufen ist somit ausgeschlossen.
Da bei dem Gerät eine Tasterbedienung als Ein-/Ausschalter gewünscht ist, übernimmt ein
Power MOSFET5 (T1) die Schaltfunktion. Er wird durch Tastendruck eingeschaltet und versorgt
die nachfolgenden Stufen mit Energie. Unter anderem wird ein Mikrocontroller eingeschaltet,
1 Sennheiser, Wedemark, Deutschland
2 Monacor, Bremen, Deutschland
3 Friwo, Ostbevern, Deutschland
4 engl. Positive Temperature Coefficient
5 engl.: metal oxide semiconductor field-effect transistor
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der nun ein Steuersignal via T2 für das Durchschalten des Power MOSFET liefert. Ab jetzt
überwacht der Mikrocontroller den Ein-/Aus Taster und unterbindet bei abermals gedrückten
Taster das Steuersignal für den Power MOSFET. Als besonderen Vorzug dieser Technik sei der
geringe Energieverbrauch im Stand-by Modus genannt. Nahezu alle Stufen sind dann stromlos
geschaltet.
Abbildung 3.8: Schaltplan des Netzteils; es wird 5 V für die digitale Stufe und ± 13 V für die analoge
Stufe bereit gestellt. Im Eingang befindet sich eine Sicherung, die auch bei Verpolen des Netzteils
auslöst. Die Pufferkondensatoren zur Glättung der jeweiligen Versorgungsspannung wurden aus
Übersichtsgründen nicht mit abgebildet.
Ein IC1 „7805“ stabilisiert die Eingangsspannung auf 5 V. Mit diesen 5 V werden die digitalen
Bausteine versorgt sowie zusätzlich ein Step-up Wandler „0515D“. Dieser Wandler erzeugt
aus 5 V eine symmetrischen Spannung von ±15 V, die den analogen Operationsverstärkern
zur Verfügung gestellt werden. Eine anschließende Filterung der Spannung ist erforderlich.
Anderenfalls wäre durch den Step-up Prozess, bei dem ein Gleichspannungssignal zerhackt und
als hochfrequentes Signal auf einen Transformator gegeben wird, ein hochfrequentes Rauschen
in den analogen Signalen messbar. Zwei mit Kondensatoren (C1 A+B) basisseitig gepufferte
Längsttransistoren (T3 A+B) übernehmen diese Aufgabe.
3.2.2 Mikrofonvorverstärkerschaltung
In Abbildung 3.9 ist eine Mikrofonvorverstärkerschaltung (MVV) gezeigt, die auf asymmetrische
Eingangssignale optimiert ist. Mikrofonkapseln, wie in Abschnitt 3.1.4 beschrieben, haben einen
einpoligen Signalausgang. Dieses asymmetrische Signal wird in kommerziellen Mikrofonen sym-
metrisiert, um Störungen auf teilweise langen Leitungen zu vermeiden. Im Fall des entwickelten
MR-Stethoskops liegt die Kapsel direkt an der Schaltung, so dass das Signal direkt asymmetrisch
vorliegt.
Da der in der vorgestellten Schaltung eingesetzte Operationsverstärker (OPV) „NE5534AN“ ein
bipolarer OPV ist, benötigt er einen Basisstrom zur Funktion (im Gegensatz zu FET-OPV´s). Bei
unterschiedlichen Widerständen (33Ω zu 100 kΩ) in den Eingängen des OPV´s entsteht nach
dem Ohmschen Gesetz eine nicht mehr zu vernachlässigende Offsetspannung, die man nur durch
einen zweiten OPV (IC4) in Integratorschaltung kompensieren kann. Die eingesetzte Kapazität
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Abbildung 3.9: Schaltplan des Mikrofonvorverstärkers. Die Versorgungsspannung und die Puffer-
kondensatoren zur Glättung der Versorgungsspannung wurden aus Übersichtsgründen nicht mit
abgebildet.
C5 ist mit 10µF relativ groß und muss bipolar beschaffen sein. Die untere Grenzfrequenz
berechnet sich nach Formel 3.1 zu 0,16 Hz. Bis 10 Hz ist eine Rauschzahl von durchschnittlich
0,9 dB mit dieser Schaltung realisierbar. Die Verstärkung lässt sich mit R6 bis 30 dB einstellen.
FuG =
1
2piR7C5
= 12pi100kΩ10µF (3.1)
Zur Bekämpfung der Offsetspannung wäre es alternativ zur umfangreichen Kompensations-
schaltung mit IC4 auch denkbar, seriell einen Kondensator in den Ausgangszweig zu integrieren.
Dies beseitigt zwar die Spannung am Ausgang, aber die Spannung vor dem Kondensator könnte
trotzdem sehr groß werden und durch die Rückkopplung via R6 den Verstärker in die Sättigung
treiben. FET-OPV, die keinen Eingangsstrom benötigen, kommen als hochwertige Alternative zu
den bipolaren OPs nicht in Frage, da ihr Grundrauschen bei dieser Anwendung unverhältnismä-
ßig hoch ist.
Erste Versuche mit kommerziell erhältlichen symmetrischen MVV brachten durch Impedanz-
fehlanpassung zwischen Mikrofonkapsel und Verstärker ein schlechtes SNR. Dies war auf die sehr
hohe Eingangsimpedanz der eingesetzten Instrumentenoperationsverstärker zurückzuführen.
Eine Anpassung der Schaltung mittels Übertragertransformator brachte vorerst Abhilfe, jedoch
versagte dieses Bauteil in Anwesenheit von statischen Magnetfeldern.
Die Übertragungsfunktion des eingesetzten Mikrofonvorverstärkers ist in Abbildung 3.10
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Abbildung 3.10: Übertragungsfunktion des Mikrofonvorverstärkers. Auf Grund der großen Kapazität
zur Gleichstromentkopplung setzt der lineare Bereich der Verstärkung schon bei recht niedrigen
25 Hz ein. Im linearen Bereich beträgt die eingestellte Verstärkung 25±0,5 dB. Die Messung dieser
Übertragungsfunktion erfolgte rein elektrisch mit einem Sweepsignal.
gezeigt. Eine hohe Linearität auch bei tiefen Frequenzen von bis zu 25 Hz ist gewährleistet. Ins-
gesamt findet zwischen 0 Hz und 100 Hz eine ausreichende Verstärkung statt, um die schwachen
Herztöne vom Mikrofon den nachfolgenden Filterstufen zur Verfügung zu stellen.
3.2.3 Filter
Durch Filterung soll eine Separation des Nutzsignals „physiologische Bewegung“ vom Rauschsi-
gnal „Gradientenschall“ geschehen. MR-Tomographie hat als Begleiterscheinung einen unange-
nehmen Lärm mit hohen Schallpegeln, die theoretisch Störspitzen von bis zu 136 dB erreichen
können [Sch09b]. Die Frequenzen des Störschalls sind dabei keineswegs stochastisch, sondern
durch die jeweilige MR-Bildgebungstechnik und dem damit verbundenen Schaltschema der
gepulsten Gradienten klar definiert. Gradientenspulen werden während des Schaltens der Gradi-
entenimpulse periodisch mit Strom durchflossen. Die Periodizität wird durch die Repititionszeit
TR und die Echozeit TE festgelegt. Die Gradientenspulen finden sich im statischen Magnetfeld
B0 im MR-Gerät, so dass jedes durch Strom in den Spulen induzierte Magnetfeld eine Gegen-
kraft von B0 erfährt. Diese Kräfte bewegen letztendlich die Spulen in einer Weise, dass die
mechanischen Schwingungen den Störschall erzeugen.
Die tiefsten Störgeräusche, die durch das Gradientenumschalten hervorgerufen werden und
beim Reziproken der Repititionszeit TR der verwendeten MR-Sequenz auftreten, können akus-
tisch gemessen werden. Weitere Störanteile ergeben sich beim Reziproken der Echozeit TE und
bei den harmonischen Vielfachen der beiden genannten Schallursachen. Bei einer MR-Sequenz
64
3.2 Signalverarbeitung
sei eine Wiederholzeit TR von 4 ms und eine Echozeit von 2 ms angenommen. Es resultieren
Störgeräusche aus TR bei 250 Hz, 500 Hz, 750 Hz usw. und aus TE bei 500 Hz, 1000 Hz und
1500 Hz usw. (Siehe auch Kapitel 4.2)
Da die zuvor genannten TE/TR Werte und die damit verbundenen charakteristischen Frequen-
zen im Powerspektrum in der klinischen Bildgebung üblich sind, sowie Herztöne hauptsächlich
Amplituden im Bereich zwischen 1 Hz und 70 Hz [Ran87] zeigen, lassen sich die beiden Quellen
Gradientschall und Herzkörperschall durch Frequenzfilter/Equalizer separieren. Ein erster Ansatz
mit einem in der Grenzfrequenz justierbaren Besseltiefpassfilter zweiter Ordnung ermöglicht
eine saubere Trennung von Sequenzen bis hinauf zu TR=4 ms (250 Hz).
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Abbildung 3.11: Eigenschaften des aktiven Filterbaustein „UAF42“ in der Beschaltungsart „Tiefpass-
filter“ dritter Ordung mit der Grenzfrequenz 100 Hz. Im Durchlassbereich zwischen 1 Hz und ca.
70 Hz zeigt der herkömmliche Tschebyschefffilter Einbrüche, während im Sperrbereich der inverse
Tschebyschefffilter eine schlechtere Performance aufweist. Die Filter Bessel und Butterworth besitzen
keine herausragende Steilheit und keine klare Grenzfrequenz.
Der als integrierte Schaltung erhältliche Filter „UAF42“1 ist ein aktiver Filterbaustein. Intern
ist er nach klassischer state-variable-Architektur mit einem invertierenden Verstärker und zwei
Integratoren geschaltet. Die Integrationskondensatoren von 1 nF mit einem maximalen Fehler
von ±0,5 % sind auf dem Chip untergebracht, so dass keine externen Präzisionskondensatoren
verwendet werden müssen. Konfiguriert wird der Chip durch das externe Bestücken von leichter
verfügbaren Präzisionswiderständen. Mit unterschiedlichen Bestückungen sind Butterworth-,
Tschebyscheff-, inverser Tschebyscheff- und Bessel-Filter realisierbar. Der jeweilige Filterverlauf
für die Grenzfrequenz 100 Hz und die 3. Ordnung ist in Abbildung 3.11 gezeigt. Die 3. Ordnung
steht durch eine geschickte Verschaltung nur im inversen Tschebyscheff-Modus zur Verfügung.
Nicht nur aus diesem Grund wird im aktuellen Design der inverse Tschebbyscheff-Filter 3. Ord-
nung mit einer Grenzfrequenz von 100 Hz eingesetzt, sondern auch die Frequenzeigenschaften,
wie in Abbildung 3.11 sichtbar, überzeugen im gewünschten Durchlassbereich zwischen 0 und
100 Hz und auch im höherfrequenten Sperrbereich. Die gewünschte Dämpfung von mindestens
1 Texas Instruments, Dallas, Texas, USA
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20 dB wird vom invertierten Tschebbyschefffilter schnell erreicht.
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Abbildung 3.12: Gemessene Übertragungsfunktion des Filters. Das Signalminimum ist bei ca. 100 Hz
mit einer Dämpfung von 60 dB. Zu höheren Frequenzen als 100 Hz wird eine minimale Dämpfung
von 20 dB nicht unterschritten. Im Durchlassbereich beträgt die Abschwächung nahezu 0 dB.
In Abbildung 3.12 ist die gemessene Übertragungsfunktion des eingesetzten inversen Tsche-
byschefffilter gezeigt. Die Messwerte sind mit den simulierten Ergebnissen identisch.
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3.2.4 Gleichrichter
Der im Folgenden beschriebenen Stufe steht das Nutzsignal in separierter Form zur Verfügung.
Zur optimalen Pulserkennung ist jedoch eine Überlegung wichtig: Da das Signal aus einem
reinen Wechselanteil besteht ist nicht klar, ob die jeweils erste Halbwelle eines Herztones eine
positive oder negative Amplitude hat. Ein früher Ansatz das Signal mittels Diode (Einweg-
gleichrichter) einer Spitzenwerterkennungsstufe zuzuführen hatte den Nachteil, dass mit einer
Wahrscheinlichkeit von 50 % die negative Halbwelle mit dem energiereicheren und führen-
den Spitzewertsignal abgeschnitten wurde. Eine Vollweggleichrichtung, bestehend aus zwei
Operationsverstärkern (OPV) schafft hier Abhilfe. Ein OPV, dem nur die positiven Halbwellen
zugeführt werden, arbeitet mit einer zweifachen Verstärkung. Ein weiterer OPV invertiert das
Einganssignal (Verstärkung = -1). Die Summe der beiden Ausgänge der OPVs ergibt für den Fall
der positiven Eingangssspannung (siehe Rechnung 3.2) und der negativen Eingangsspannung
(siehe Rechnung 3.3) ein gleichgerichtetes, positives Signal [Tie93].
UEin ⇒ 2UOPV 1 − UOPV 2 = UAus ⇒ UAus = 2UEin − UEin = UEin (3.2)
(−UEin)⇒ 0UOPV 1 − UOPV 2 = UAus ⇒ UAus = 0(−UEin)− (−UEin) = UEin (3.3)
Das Signal hat keinerlei Offset am Nulldurchgang, wie man sie von Diodengleichrichterschal-
tungen her kennt. Bei den üblichen Siliziumdioden muss beispielsweise erst ein Spannungsabfall
in Durchlassrichtung von ca. 0,7 V überwunden werden, ehe ein Stromfluss erfolgt. In der zur
Vollweggleichrichtung nötigen Brückengleichrichterschaltung addiert sich dieser Spannungswert
dann auf ca. 1,4 V. Versuche mit schnell schaltenden Schottky-Dioden konnten den Wert nur auf
ca. 400 mV pro Diodendurchgang reduzieren. Einen Großteil der Dynamik würde mit solchen
Abstrichen im Niedrigpegelbereich verloren gehen.
3.2.5 Mikrocontroller
Aufgabe dieser Stufe ist die zuverlässige Erkennung des ersten Herztones (1. HT). Die Amplitude,
mit denen der erste Herzton gemessen werden kann, unterscheidet sich von Proband zu Proband,
ist abhängig von der Platzierung des Sensors und kann sich vor allem auch während einer Unter-
suchung ändern. Hinzu kommen noch Störspitzen, die durch Schlauch- und Sensorbewegung
initiiert werden können. Es gilt demnach eine in der Dynamik flexible Schwelle zu finden, die
regelungstechnisch auch bei Störschallbedingung stabil bleibt.
In der Zeitdomäne ist der zweite Herzton (2. HT) nicht unbedingt in der Amplitude vom ersten
zu unterscheiden. Laut [Lon79, Ran79] sind zwar die Frequenzen der Herztöne geringfügig
unterschiedlich, jedoch gibt es ein Hauptmerkmal: Die Latenz zwischen zweiten und ersten
Herzton der nächsten Periode ist wesentlich größer, als die Herzfrequenz-unabhängige Latenz
zwischen ersten und zweiten Herzton innerhalb einer Periode.
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Mit diesem Vorwissen ließ sich ein erster Ansatz in MATLAB1 programmieren. Das Überschrei-
ten einer fixen Schwelle markiert die Herztöne. Sobald ein Herzton detektiert wird, wird die
Erkennung für eine gewisse Zeit abgeschaltet. Diese Zeit ist knapp länger gewählt als die Diffe-
renz HT2-HT1. Schon nach dem Durchlaufen einer Periode ist das System eingespielt und erkennt
zuverlässig den ersten Herzton. Schematisch dargestellt ist der Prozess in Abbildung 3.13.
1.HT 2.HT 1.HT 2.HT 1.HT 2.HT
Abbildung 3.13: Funktionsweise der zweiten Herzton-Unterdrückung
Wie Eingangs des Abschnitts beschrieben kann sich die Amplitude der Herztöne jedoch ändern.
Auch sind Herzfrequenzen keineswegs fix, sondern schwanken je nach Proband zwischen 50
und 100 Zyklen pro Minute (bpm). Auch innerhalb einer Untersuchung kann sich die Herzfre-
quenz ändern. Luftanhalten, Aufregung und Entspannung seien an dieser Stelle als mögliche
Auslöser für eine Amplituden- und Frequenzänderung genannt. Des Weiteren ist die am An-
fang des Kapitels 3 gewünschte schnelle Signalverarbeitung bei der computerunterstützten
Auswertung der Herztöne bisher nicht erfüllt. Auf Grund von Puffer in Soundkarten, Multithread-
Betriebssystemen und nicht maschinennaher Software birgt die PC-Lösung unerwünscht lange
Verarbeitungszeiten. Abhilfe schaffen hier echtzeitfähige „embedded-Lösungen“. Da die Rechen-
leistung solcher spezialisierten Systeme der PC-Hardware nicht mehr nachsteht, fällt die Wahl
zugunsten der kompakten, embedded Technologie.
In Abbildung 3.14 ist die Funktionsweise des Mikrocontrollerprogramms im Atmega8 Chip2
beschrieben. Der Chip bietet folgende Funktionen:
• Betrieb mit bis zu 16 MHz CPU-Takt
• In-System programmierbar, der Chip muss zum programmieren nicht entnommen werden
• 8 kB Flash-ROM, 1kB RAM, 512 Byte EEPROM
• UART zur Kommunikation mit einem PC per serieller Schnittstelle
• 6-Kanal Analog-Digital(AD)-Wandler
• 3 pulsweitenmodulierte (PWM)Kanäle zur analogen Ausgabe
1 MathWorks, Natick, USA
2 Atmel, San Jose, USA
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Abbildung 3.14: Flussdiagramm zur Verdeutlichung der Funktionsweise des Mikrocontrollers. Die
beiden Seiten des Diagramms stellen eine parallele Abarbeitung der einzelnen Blöcke dar.
• SPI und I2C Bus zur Kommunikation mit anderen Bauteilen
Die im Mikrocontroller laufende Software wird maschinennah in der Programmiersprache „C“
mit dem „AVR Studio 4“1 programmiert und nach dem Kompilieren mit einem USB-zu-ISP (In-
System-Programmer) Schnittstellenadapter2 in den Mikrocontroller übertragen. Des Weiteren
werden die Anzeigeelemente und ein optionales LCD-Display angesteuert. Die Ausgabe als Pseu-
do-EKG geschieht durch die Ausgabe eines 10 ms dauernden Impuls, der durch einen RC-Tiefpass
gefiltert an eine EKG-Elektrodenanordnung weiter geleitet wird. Durch eine Reihenschaltung von
Widerständen sind 4 unterschiedliche Spannungspotentiale abgreifbar, die von EKG-Geräten als
physiologisch korrekt akzeptiert werden. Die verwendeten Spannungspotentiale sind ca.: 0 mV;
0 mV; 12 mV und 20 mV als Maximum der simulierten R-Zacke an den vier Elektrodenkontakten.
3.3 Entwicklungsstufen
Erste Tests zur Aufnahme des Phonokardiogramms waren mit einem Gartenschlauch und ei-
nem Haushaltstrichter erfolgreich. Über den Trichter wurde eine Frischhaltefolie gespannt. Als
Mikrofon wurde ein Präzisionmessmikrofon Type 4955 von Brüel & Kjær verwendet. Die Nach-
verarbeitung wurde unter MATLAB programmiert. Als Resultat konnte ein stabiles Aussondieren
des ersten Herztones verzeichnet werden. Zur Synchronisation konnte die erste Methode nicht
1 Atmel, San Jose, USA
2 www.my-irshop.de, Dransfeld, Deutschland
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verwendet werden, da die Latenzen durch die MATLAB Nachverarbeitung zu hoch waren. Auch
ließ der Trichter durch seine Abmessungen keine Verwendung von Herz-MR Spulen zu. (Siehe
Abbildung 3.15)
Abbildung 3.15: Erste Versuchesmessungen mit einem handelsüblichen Gartenschlauch und einem
Haushaltstrichter.
Die folgende Entwicklungsstufe bestand aus dem heutigen Schlauch und arbeitete mit einem
reinen Hardwareansatz. Die in 3.2.3 beschriebene Filterschaltung war in dieser Hardwarerevision
noch durch Kippschalter in der Grenzfrequenz variierbar. Eine Einstellung konnte gefunden
werden, die bei allen verwendeten MRT-Sequenzen Störschall herausfiltern konnte. Der Sensor
war eine Kunststoffdose, die mit einer elastischen Folie überspannt wurde. Das Mikrofon „KE4“
ist in der heutigen Version noch anzufinden, jedoch arbeitete die Hardware in der früheren
Version unflexibler: Der Mikrofonvorverstärker arbeitete nahezu am Rande der Übersteuerung.
Da das Modul mit einer Übersteuerungsanzeige ausgestattet war, konnte diese zu Triggerzwecken
herangezogen werden. Das Ausblenden des zweiten Herztones musste mit einer Monoflopstufe
bewerkstelligt werden.
Die Verfeinerung der letzt genannten Version ist die bis heute aktuelle Version. Besonders
wurde sie auf in der Amplitude schwankende Herzsignale optimiert. Ein Einstellen der Ver-
stärkungsamplitude, welches seiner Zeit zu einem gezielten Übersteuern führte, ist nun nicht
mehr erforderlich. Auch ist ein Abändern der Fensterlänge der „Herzton 2“-Zeit inzwischen im
Mikrocontroller realisiert, welches den erforderlichen Schaltungsaufwand weiter reduzierte.
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KAPITEL 4
Technische Evaluierung
In diesem Kapitel wird die technische Evaluierung der akustischen Triggerung vorgestellt. Es wird
von der vorangegangenen, akustischen Machbarkeitsstudie bis zur genauen und zeitgleichen
Vergleichsmessungen zum bisherigen EKG-Verfahren geschildert. Der wichtige Punkt der Latenz
zwischen den beiden Verfahren wird ebenfalls erörtert.
4.1 Material und Methoden zur Geräuschmessung
Zu Beginn der Evaluierung muss das maximal mögliche SNR gemessen werden. Hierzu ist
der Lärm der Gradienten in unterschiedlichen MRT-Geräteanordnungen zu analysieren. Des
Weiteren sind genauere Informationen über die Eigenschaften der Herztöne aufzuzeichnen. Eine
Anordnung die diese Anforderungen erfüllt, ist wie folgt beschrieben:
Zur Störpegelbestimmung, die später den Rauschanteil darstellt, wurden zwei unterschied-
liche Ansätze benutzt. Erstens wurde mit einem Präzisionmessmikrofon1 mit zugehörigem
Mikrofonvorverstärker und einer Soundkarte2 aufgezeichnet. Zweitens wurde die in Kapitel 3
beschriebenen Anordnung eingesetzt. Damit Offline-Auswertungen überhaupt erst möglich
werden, ist das entwickelte ACT-Gerät3 hierzu mit einem USB-Soundkartenchip ausgestattet.
Die Schaltung besteht aus einem Chip4 und einigen wenigen externen Bauteilen. Intern ist der
rechte Eingang der Soundkarte mit dem Ausgang des Mikrofonvorverstärkers verbunden und
der linke Eingang wird mit dem digitalen TTL-Pegelausgang der Mikrocontrollerstufe gespeist.
Ein herkömmlicher PC kann problemlos zur Datenprotokollierung eingesetzt werden.
Das Präzisionsmikrofon wurde im Scannerraum, jedoch außerhalb des starken Magnetfeldes
aufgestellt, während sich der Schallsensor der zweiten Messanordnung auf einer Kunststofffla-
sche auf dem Patiententisch des MRT-Gerätes befand. Alle verwendeten Sequenzen, inklusive
einer Ruhemessung wurden als Wav-Datei (44,1 KHz Samplingrate, 16 bit Auslösung, Stereo)
abgespeichert. Die Herztonmessungen, die später den Signalanteil darstellen, wurden mit dem
ACT-Gerät während der jeweilig durchgeführten MRT-Untersuchungen aufgezeichnet.
1 Type 4955, Brüel & Kjær, Bremen, Deutschland
2 Hammerfall DSP Multiface, RME-Audi AG, Haimhausen, Deutschland
3 ACT: acoustic cardiac trigger
4 PCM2903, Texas Instruments, Texas, USA
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4.1.1 Standorte der untersuchten MRT Geräte
Akustische Messungen wurden an folgenden MRT Standorten durchgeführt:
• Franz-Volhard-Klinik, Berlin, GE, Signa 1.5 T, am 2.3.2007
• Franz-Volhard-Klinik, Berlin, Siemens, Sonata 1.5 T, am 2.3.2007
• Universitätsklinikum Aachen, Philips, Achieva 1.5 T, am 28.3.2007
• Universitätsklinikum Aachen, Philips, Achieva 3.0 T, am 30.3.2007
• ETH Spital, Zürich, Philips, Achieva 7.0 T, am 10.09.2008
• Universitätsklinikum Heidelberg, Philips, Achieva 1.5 T, am 13.01.2009
• Medizinisches Versorgungszentrum Prüner Gang, Kiel, GE, Signa 1.5 T, am 15.01.2009
• MARE Klinkum, Kiel, GE, OpenSpeed 0.7 T, am 15.01.2009
Der ACT-Signalverlauf ist in Abbildung 4.1 in der Art und Weise präsentiert, wie er in den Be-
nutzeroberflächen der drei großen MR-Hersteller dargestellt wird. An den senkrechten Datenauf-
nahmemarkierungen wird deutlich, dass eine einwandfreie Erkennung des Herzintervallbeginns
bei allen Systemen mit der entwickelten Einheit möglich ist. Die Magnetfeldunabhängigkeit ist
am Beispiel des Herstellers Philips in Abbildung 4.2 für 1.5 T, 3.0 T und 7.0 T gezeigt.
4.1.2 Normierung der Schallpegel
In der Akustik wird die Stärke von Schall in Dezibel (dB) angegeben. Man spricht dabei auch
vom Schalldruckpegel (SPL1). Eine subjektiv wahrgenommene Verdoppelung der Lautstärke ent-
spricht einer Zunahme des Schalldruckpegels von 10 dB. Um eine Vergleichbarkeit zwischen den
unterschiedlichen Schalldrücken zu gewährleisten, ist eine Normierung der gemessenen Größen
zwingend erforderlich. In Tabelle 4.1 sind einige Situationen mit zugehörigen Schalldrücken
aufgelistet. Die Zahlenwerte in dieser Tabelle sind auf die menschliche Hörschwelle referenziert.
Eine MR-Untersuchung mit einer schnellen SSFP-Sequenz, wie es beispielsweise die Herz-MR
verlangt, resultiert in Ergebnissen von über 110 dB Schalldruck.
Damit auf die Hörschwelle kalibrierte Messungen garantiert werden können, ist der Einsatz
eines Pistonfons unabdinglich [Vor08b]. Das eingesetzte Pistonfon erzeugt einen Schalldruck von
94 dB bei 1 kHz. Da das Pistonfon im Magnetfeld nicht linear arbeitet und es sich ausschließlich
zur Kalibration des B&K Präzisionmikronfons eignet, wird eine andere Kalibrierung in dieser
Arbeit konsequent verwendet:
Da der von den schaltenden Gradienten ausgehende Lärm als nahezu hersteller-, und aufbau-
unabhängig gilt, wird seiner Spitzenamplitude in dieser Arbeit, soweit nicht anderes angegeben,
als 0 dB Referenz gesetzt. Da der Schall im gesamten Scannerraum als Diffusschall angenommen
werden kann, ist dies auch für die Aufnahmen gültig, die außerhalb der 0,5 mT Linie durchgeführt
1 engl. sound pressure level
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Abbildung 4.1: ACT-Triggerung bei den unterschiedlichen Systemen: a) Signa, GE, b) Sonata,
Siemens und c) Achieva, Philips. Es ist jeweils das modulierte EKG-Signal der akustischen Triggerung
als Eingangssignal genutzt.
wurden. Aus diesem Grunde sind alle auf den Gradientenschall normierten Schalldruckpegel
miteinander vergleichbar.
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Abbildung 4.2: ACT-Triggerung bei den unterschiedlichen Feldstärken: a) 1.5 T b) 3.0 T und c) 7.0 T.
Es ist bei jeder Feldstärke das modulierte EKG-Signal der akustischen Triggerung als Eingangssignal
genutzt. Die Signalverläufe sind genau wie hier abgebildet an der Philips Achiva Konsole der
jeweiligen Feldstärke dargestellt. Das eine Datenaufnahme zur Zeit der Bildaufnahme aktiv war ist
an den schwarzen Balken ersichtlich.
Schalldruckpegel Lärmart Auswirkung auf den Menschen
0 dB - 10 dB völlige Stille Hörschwelle
10 dB - 20 dB Wald
20 dB - 30 dB Installationsgeräusche bei sehr guter
Isolierung im Haus
30 dB - 40 dB Nachtgrundpegel in einem städti-
schen Wohngebiet
40 dB - 50 dB Straßenlärm, der in einer Wohnung
mit geschlossenem Fenster hörbar ist
50 dB - 60 dB leise Sprache und Musik
60 dB - 70 dB Zimmerlautstärke Beginn vegetativer Störungen
bei Dauereinwirkung
70 dB - 80 dB laute Sprache und Musik
80 dB - 90 dB Hauptverkehrsstraße
90 dB - 100 dB Presslufthammer Bleibende Gehörschäden bei
Dauereinwirkung
100 dB - 110 dB Rockkonzert
110 dB - 120 dB MRT-Untersuchung
120 dB - 130 dB Feuerwerk
130 dB - 140 dB Düsenflugzeug beim Start aus der Nä-
he
140 dB - 150 dB Überschallverkehrsflugzeug beim
Start aus der Nähe
Schmerzgrenze
150 dB - 160 dB Geschütz, Explosion
Schalldruckpegel sind auf Hörschwelle normiert
Tabelle 4.1: Beispiele für die Schalldruckpegel verschiedener Geräuscharten
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Mit der im vorherigen Kapitel beschriebenen Installation werden die Charakteristiken des Hin-
tergrundsignals bestimmt. Die Eigenschaften des Signalübertragungsschlauches spielen bei
diesen Messungen keine Rolle, da Störungen durch stehende Wellen erst im höherfrequenten
Bereich erwartet werden, der nicht mehr dargestellt wird. Frequenzverschiebungen zwischen
den Daten die außerhalb des Magnetfeldes akquiriert wurden und denen, die im Isozentrum
des Magnetfeldes aufgenommen worden, sind nicht zu erwarten. In Abbildung 4.3 sind typische
Hintergrundsignale abgebildet, die in einer klinischen 1.5 T Scannerumgebung während der
Durchführung einer SSFP-Sequenz aufgenommen worden sind, dargestellt. Im ersten Fall betrug
die Echozeit TE=1,4 ms und die Repititionszeit TR=2,8 ms. Das zweite Signal hatte eine Echozeit
TE=3,0 ms und eine Repititionszeit TR=6,0 ms. Das Hintergrundsignal beinhaltet mehrere Spit-
zenwerte mit ungefähr 100 dB Amplitude. Dennoch, für den für Phonokardiogramme relevanten
Frequenzbereich unter 100 Hz wurden keine Störspitzen gemessen. Frequenzen oberhalb von
100 Hz wurden mit dem inversen Tschebyscheff-Tiefpassfilter 3. Ordnung stark gedämpft und
trugen somit nicht zu einer Herztonerkennung bei.
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Abbildung 4.3: Hintergrundsignal in einer 1.5 T Scannerumgebung von einer SSFP-Se-
quenz mit TE = 1,4 ms / TR = 2,8 ms (grau) und in der außergewöhnlichen Konstellation
TE = 3,0 ms / TR = 6,0 ms (schwarz). Schalldruckpegel sind auf Hörschwelle normiert. fc ist die
Grenzfrequenz des Tiefpassfilters. Die Maxima im Frequenzband lassen sich aus den Inversen TE/TR
Werten und deren Vielfachen/Harmonischen berechnen. Diese Werte sind an jedem Maxima angege-
ben.
Abbildung 4.4 zeigt das Hintergrundsignal einer SSFP-Sequenz (TE=2 ms, TR=4 ms), welches
jeweils im Scannerraum einer 1.5 T und einer 3.0 T Installation (Philips Achiva) gemessen wurde.
Spitzenwerte im Hintergrundsignal des bei 1.5 T gemessenen Spektrums sind im Spektrum des
bei 3.0 T aufgenommenen Signal an exakt den gleichen Stellen erkennbar. Als Resümee wird
festgehalten, das keine weiteren Störfrequenzen bei höheren Feldstärken auftraten. Des Weiteren
sind die Amplituden der Störspitzenwerte vergleichbar.
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Abbildung 4.4: Spektrumaufnahme während einer MRT Untersuchung im Scannerraum. Benutzte
Sequenz: SSFP mit TE=2,0 ms/TR=4,0 ms bei 1.5 T (schwarz) und 3.0 T (grau). Schalldruckpegel
sind auf Hörschwelle normiert. fc ist die Grenzfrequenz des Tiefpassfilters. Die Maxima im Frequenz-
band lassen sich aus den Inversen TE/TR Werten und deren Vielfachen/Harmonischen berechnen.
Die jeweilige Rechnung ist an jedem Maxima angegeben.
4.2.1 Signal-Rausch-Abstand
Die bei einigen Installationen detektierten tieffrequenten Störungen unter 100 Hz sind auf die
Helium-Verflüssiger und die Klimainstallation im Scannerraum zurückzuführen. Sie sind nicht
weiter relevant, da eine energetisch betrachtete hohe Differenz zwischen dem Hintergrundstörsi-
gnal und dem Herzsignal vorliegt. Das SNR ist in Abbildung 4.5 gezeigt und beträgt ungefähr
20 dB.
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Abbildung 4.5: Zeit- (unten) und Frequenzsignaldarstellung (oben) des Geräusches während einer
SSFP-Messsequenz (TE = 2,0 ms / TR=4,0 ms) bei 3.0 T. Für diese Messung befand sich der akus-
tische Sensor auf dem Brustkorb des Probanden. Schwarz: Störgeräusch und Herztöne; Grau: nur
Störgeräusch während einer Messsequenz. Schalldruckpegel sind auf Hörschwelle normiert.
Das Herz produziert eine periodische Wellenform mit einer Wiederholrate von ungefähr einem
Hertz. Das Geräusch, welches innerhalb eines solchen Herzzyklus entsteht, beinhaltet jedoch
wesentlich mehr Frequenzen als die Grundfrequenz. Da das Herzsignal nicht sinusförmig ist
und viele abrupte Anregungen stattfinden, erstreckt sich das Signal hauptsächlich über den
Frequenzbereich zwischen einem und 100 Hz. Höhere Frequenzen sind dabei nicht unüblich und
kommen gerade in pathologischen Fällen vor, jedoch ist in diesem hohen Frequenzband nahezu
keine Energie enthalten. Dass diese hohen Frequenzen ausgefiltert werden stellt hierbei kein
Problem dar, da beispielsweise eine „klingelnde“ Herzklappe oder ein Blutflußgeräusch nicht als
Triggerindikator gewünscht ist. Alle genannten Gründe bestätigen die Wahl der Grenzfrequenz
des Tiefpassfilters bei ca. 100 Hz.
4.2.2 Multicenterstudie bei 1.5T, 3.0T und 7.0T
Abbildung 4.6 zeigt Herztonaufnahmen (Phonokardiogramme) bei 3 unterschiedlichen Feld-
stärken im Zeitbereich. Die Transformation in den Frequenzbereich ist in Abbildung 4.7 und
4.8 dargestellt. Im Frequenzbereich zwischen einem und ca. 100 Hz (siehe Abbildung 4.8)
ist ein durchweg gutes SNR von ca. 20 dB vorhanden. Die direkte Differenzzierung zwischen
Herzton und Gradientenschall ist durch das auch im Zeitbereich hohe SNR in Echtzeit und
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ohne Transformation in den Frequenzbereich möglich. Diese oder andere digitale Filter würden
die in Kapitel 4.3 bestimmte Latenz zwischen dem EKG-Signal und dem akustischen Trigger
vergrößern.
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Abbildung 4.6: Signal-Rausch-Abstand in Zeitdarstellung bei einer SSFP-Untersuchung (TE=2 ms,
TR=4 ms). Aufnahmen sind erstellt bei a.) 1.5 T, b.) bei 3.0 T und c.) bei 7.0 T. In Schwarz ist das
Herzsignal und in Grau das Störsignal u.a. der schaltenden Gradienten dargestellt. Zum besseren
Verständnis sind in Grafik a.) Herzton eins und zwei beschriftet.
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Abbildung 4.7: Spektrogramm einer SSFP-Untersuchung (TE=2 ms, TR=4 ms). Der frequenzkon-
stante Anteil resultiert aus Gradientenschall, wohingegen das Herzsignal periodisch pulsiert. Die
stärkere Lärmbelastung bei höheren Feldstärken ist durch die höhere Dichte der Spektrallinien
ersichtlich. Aufnahmen sind erstellt bei a.) 1.5 T, b.) bei 3.0 T und c.) bei 7.0 T.
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Abbildung 4.8: Frequenzdarstellung des SNR bei einer SSFP-Untersuchung (TE=2 ms, TR=4 ms). In
Schwarz ist das Herzsignal und in Grau das Störsignal u.a. der schaltenden Gradienten dargestellt. Die
reziproken TR und TE Zeiten der verwendeten Sequenz sind gestrichelt eingezeichnet. Harmonische
Vielfache sind ebenso markiert. Aufnahmen sind erstellt bei a.) 1.5 T, b.) bei 3.0 T und c.) bei 7.0 T.
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Abbildung 4.9: Latenz zwischen EKG und ACT: Oben: gemessenes EKG Signal; Mitte: Akustisches
Signal; Phonokardiogramm mit den beiden Herztönen 1.HT + 2.HT (Direkt am Mikrofonausgang);
Unten: Synchronisationssignal (gemessen am Ausgang der Signalverarbeitung.)
Systembedingte Laufzeiten zwischen dem elektrophysiologischen Signal und den ausgewer-
teten Herztönen entstehen im Körper, im Schallwellenleiterschlauch und in der Elektronik.
Der aus 15 Probandenuntersuchungen gemessene Laufzeitunterschied von 31 ms bei einer
Standardabweichung von 3,3 ms zwischen EKG und ACT setzt sich dabei wie folgt zusammen:
• tSchlauch; berechnete 12 ms Wellenlaufzeit im 4 m langen Schlauch (siehe auch Kapi-
tel 3.1.3)
• tHardware; ≤1 ms Latenzzeit, verursacht durch Laufzeiten der elektronischen Komponenten,
gemessen mit einem Digitaloszilloskop.
• tPhys; physiologische Verzögerung unbekannter Länge, laut [Ran87] ca. 20 ms
Aus diesen Werten lässt sich die physiologische Latenz tPhys zu 18 ms berechnen. Dies ent-
spricht dem Wert der Literatur. Die Latenz ist zudem unabhängig von der Herzfrequenz, vom
Alter und vom Gewicht der Patienten.
Gemessen wurde die Latenz, in dem das zweikanalige Vektor-EKG aufgeteilt wurde. Auf Kanal
1 wurde eine EKG Ableitung gemessen und auf Kanal 2 das synthetische Pseudo-EKG-Signal,
erzeugt durch die akustische Triggerung. Durch die Speicherung der physiologischen Daten
in einer Log-Datei kann die Messung der Latenz offline durch Auswertung dieser Log-Datei
geschehen.
4.4 Zeitgleiche EKG und ACT Aufnahmen
Für die Evaluierung der akustischen Triggerung wurde eine Methode entwickelt, um zeitgleich
das akustische Triggersignal und das EKG-Signal aufzeichnen zu können und es zusätzlich zur
Bildgebung zu benutzen. Die Methode aus dem vorherigen Abschnitt 4.3 kann während einer
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synchronisierten MR-Untersuchung keine Anwendung finden, da die MR-Software aus den
beiden Ableitungen des EKG-Eingangs das so genannte Vektor-EKG (VCG1) errechnet.
Da an einem Philips Achiva MRT neben dem EKG ein weiterer Eingang (der respiratorische
Sensor in Form eines Atemgurtes) zur Verfügung steht, übersetzt die hier vorgestellt Methode
das Pseudo-EKG in eine Druckschwankung, die in der respiratorischen Einheit registriert wird. In
Abbildung 4.10 ist der Aufbau vorgestellt: Das EKG ist unverändert angeschlossen und sorgt für
die Synchronisation der MR-Bildgebung. Das akustische Herztonsignal wird auch herkömmlich
verarbeitet, steuert dann aber einen Zugmagneten, der den Ballon des respiratorischen Sensors
betätigt und somit eine Druckschwankung auslöst. Diese Druckschwankung wird neben dem
EKG in der vom MRT-Gerät erstellten Log-Datei abgelegt und steht zur Offline Auswertung zur
Verfügung. Insgesamt zeigt sich diese Methode als gut geeignet für die Evaluierung, da die allei-
nige Auswertung der nicht parallel erstellten Log-Dateien, oder gar die alleinige Betrachtung der
Bildqualität keine Rückschlüsse auf die zur Aufnahmezeit vorhandene, individuelle Verfassung
eines Probanden zulässt.
EKGElektroden
Akustischer
Sensor
Schlauch
EKG
respiratorische
Information
Zugmagnet
Atemgurt
EKG
Eingang
Atemgurt
Eingang
MRT
Abbildung 4.10: Messaufbau: Technische Realisierung der parallelen Messungen mittels respiratori-
schen Signalaufnehmer und EKG.
1 engl.: vectorcardiogram
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Die in den EKG-Anschluss eingespeisten Signale werden durch die MRT-geräteigene Software
aufbereitet und zur Synchronisation der Bildgebung benutzt. Damit eine direkte Qualitätskon-
trolle des Signals erfolgen kann, werden Signalverlauf, Beginn einer erkannten Periode und
Frequenz an der Konsole dargestellt. Zusätzlich werden die Bereiche, in denen die Datenaufnah-
me stattfindet, mit Strich-Markierungen versehen (siehe Abbildung 2.28).
Durch falsche Triggererkennungen können schwerwiegende Bildartefakte entstehen. Eine
Einteilung in Triggerfehlergruppen erscheint zur Übersicht sinnvoll:
1. Triggerfehler, die zu einer Bildverwaschung führen: Hier wird der Beginn des überschla-
genen Intervalls falsch erkannt. Beispielsweise resultiert die Vertauschung der T-Welle
mit der R-Zacke zu einer falsch terminierten Triggerauslösung. In gleicher Weise ist eine
Vertauschung des ersten und zweiten Herztones zu interpretieren. Auch kleine zeitliche Dif-
ferenzen, wie sie zum Beispiel durch unterschiedlich schnelles Erkennen eines Ereignisses
geschehen, resultieren in Unschärfen.
2. Triggeraussetzer, die keine Auswirkung auf die Bildqualität haben: In diesem Fall wird
ein komplettes Intervall nicht erkannt. Der folgende Beginn eines Intervalls wird jedoch
korrekt erkannt. In diesem Fall verlängert sich die Messzeit um die Länge eines Intervalls,
sonstige negative Auswirkungen sind nicht zu beobachten.
3. Fehler, die durch die MRT-Software abgefangen werden: Hierzu gehört die Ablehnung
der Aufnahme bedingt durch zu starke Schwankung in der Herzfrequenz („arrhythmia
rejection“) Weicht die Länge eines R-R-Intervalls von einem eingestellten Wert nach
oben oder unten ab, so werden die aufgezeichneten Daten verworfen. Es resultieren
keine Bildfehler, jedoch wird die Messzeit verlängert, was gerade bei atemangehaltenen
Messungen zu Problemen führt. Häufig hilft diese Option bei Patienten mit Extrasystolen.
Hierbei werden die Herzzyklen, in denen Extrasystolen auftreten, aus der Bildgebung
ausgespart.
Zur Aufzeichnung der Signalformen wird eine Log-Datei mitgeschnitten. Diese Log-Datei
beinhaltet neben den Gradientenamplituden, den EKG-Rohsignalen, den berechneten Vektor-EKG
Daten und den respiratorischen Informationen die Markierung der Datenaufzeichnungsphase.
So ist bei Bildverwaschungen ein retrospektives Rückschließen auf Fehlerursachen möglich,
in dem die Ursachenergründung durch Offline- Auswertung der Log-Datei geschieht. Eine
Besonderheit ist hierbei die Datenaufnahme des Rohsignals des Phonokardiogramms (PKG -
Siehe Kapitel 2.3.5). Hierzu wird die in die Box integrierte USB-Soundkartenfunktion verwendet
(vgl. Kapitel 4.1).
In Abbildung 4.11 ist der Verlauf des EKG’s und des Vektorkardiogramms (VCG) und in
Abbildung 4.12 der Verlauf des Phonokardiogramms (PKG) und das Ergebnis der ACT-Signalver-
arbeitung gezeigt. Eine präzise Erkennung der R-Zacke des VCG-Signals misslingt bei hohen Feld-
stärken, da es auf Grund des verzerrten Signalverlauf u.a. durch den magneto-hydrodynamischen
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Effekt kein eindeutiges Maximum gibt. Da die Aufnahmen an einem jungen, normalgewichtigen
und gesunden Probanden durchgeführt wurden, ist ein Abnahme der Signalamplitude und damit
der Signalqualität bei Patienten nicht auszuschließen.
Dagegen liefert die akustische Stethoskopmessung fehlerfreie Ergebnisse bei 1.5 T, 3.0 T
und 7.0 T, die frei von Interferenzen mit elektromagnetischen Feldern oder von Einflüssen des
magneto-hydrodynamischen Effektes sind. Dieses Ergebnis zeigt die Tauglichkeit der akustischen
Triggerung bei der MR-Bildgebung besonders bei hohen magnetischen Feldstärken.
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Abbildung 4.11: Auf der linken Seite sind Rohdaten eines unbearbeiteten EKG-Eingangssignals
abgebildet. In der rechten Hälfte das Resultat des Vektor-EKG (VCG) Algorithmus. Die Aufnahmen
wurden bei drei unterschiedlichen Feldstärken bei einem Probanden gemessen. Der Bereich in
dem die T-Welle auftritt ist zur besseren Orientierung, besonders bei den verrauschten 7 T Daten,
unterlegt.
85
4 Technische Evaluierung
Abbildung 4.12: Das unbearbeitete Phonokardiogramm (PKG) ist in der linken Bildhälfte abgebildet.
Rechts ist das Ergebnis der ACT-Signalverarbeitung dargestellt. Die Aufnahmen sind bei drei unter-
schiedlichen Feldstärken an einem Probanden gemessen. Der grau hinterlegte Bereich kennzeichnet
das Schutzfenster der zweiten Herztonunterdrückung. Der Abstand zwischen dem ersten und dem
zweiten Herzton ist hierbei nicht in dem Maße herzfrequenzabhängig, wie der Abstand zwischen
dem zweiten und dem ersten Herzton im darauf folgenden Zyklus. Ein feldstärkenunabhängiges
Verhalten ist sowohl im Rohsignal, als auch im Synchronisationssignal ersichtlich.
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In diesem Kapitel wird die klinische Tauglichkeit der akustischen Triggerung für verschiedene
Anwendungen der Herz-MRT demonstriert und diskutiert. Hierzu werden direkte Vergleiche
der physiologischen Signalverläufe gezeigt, dessen ordnungsgemäße Erkennung des Beginns
eines Herzzyklus Grundlage einer diagnostisch verwertbaren Bildqualität ist. Die resultierende
Bildqualität wird subjektiv durch die direkte Beurteilung beispielsweise eines Arztes oder durch
ein objektives Verfahren, welches auf einem Algorithmus zur Kantenschärfebestimmung basiert,
bestimmt.
Nachfolgend werden einige klinische Studien vorgestellt. Soweit nicht anders angegeben wur-
den die Studien an einem 1.5 T Philips Achieva MRT mit einer 5-Kanal-HF-Empfangsspule und
einem 3.0 T Philips Achieva mit einer 6-Kanal-HF-Empfangsspule durchgeführt. Der akustische
Sensor wurde bei dieser Studie in die Empfangsspule integriert und auf mittlerer Höhe des Torsos
an der Herzspitze im 5. Interkostalraum links platziert, um ein fehlerfreies Phonokardiogramm,
besonders aber Mitralklappengeräusch, empfangen zu können. Als EKG kam ein mit dem MR-
System geliefertes InVIVO 4-Kanal Vektor-EKG System zum Einsatz. Die Probanden wurden
vor den Studien über mögliche Risiken aufgeklärt und mussten eine Einverständniserklärung
unterschreiben.
Innerhalb der Studien wurden gesunde, erwachsene Probanden untersucht. Probanden
mit Kontraindikationen (Minderjährigkeit, Herzschrittmacher, Implantate, Schwangerschaft,
Klaustrophobie) wurden aus den Studien ausgeschlossen.
Abbildung 5.1 zeigt EKG- und ACT-Signalverläufe eines einzelnen Probanden über 208
Herzzyklen (16 R-R-Intervalle mal 13 Schichten). Abbildung 5.2 zeigt dagegen den gemittelten
Signalverlauf eines jeden Probanden bei der jeweiligen Feldstärke und Triggermodalität.
Die Amplitudenerhöhung im Bereich der T-Welle auf Grund des magneto-hydrodynamischen
Effektes ist in jedem R-R-Intervall reproduzierbar. Dies zeigen die EKG Plots in Abbildung 5.1,
in denen alle R-R-Intervalle eines Probanden bei einer CINE-Bildgebung von 13 Schichten
mit jeweils ca. 16 R-R-Intervallen übereinander gelegt wurden. Auffallend ist die hohe De-
ckungsgleichheit bei allen Plots. Der magneto-hydrodynamische Effekt ist bei allen VCG-R-R-
Intervallen reproduzierbar, besonders ist dies bei 3.0 T, erkennbar. Die Plots der akustischen Trig-
gerung erscheinen als eine Linie, was auf die präzise Erkennung des akustischen Triggersignals
zurückzuführen ist.
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Abbildung 5.1: EKG und ACT-Signale eines einzelnen Probanden bei 1.5 T und 3.0 T über jeweils
ca. 16 Herzphasen bei 13 Schichten. Für die akustische Triggerung ist keinerlei Einfluss durch
elektromagnetische Felder zu erkennen.
Vierzehn Probanden sind in Abbildung 5.2 zusammen in jeden Graphen geplottet. Eine De-
ckungsgleichheit ist beim EKG nun nicht mehr gewährleistet. Dies zeigt, dass der magneto-
hydrodynamische Effekt bei jedem Probanden individuell und nicht berechenbar auftritt. Da als
Ursache die individuelle Blutfussgeschwindigkeit und Richtung bekannt ist und dieser Effekt
proportional mit der Magnetfeldstärke auftritt, ist besonders bei 3.0 T eine starke Amplituden-
schwankung außerhalb der R-Zacke erkennbar. Die akustische Triggerung ist hiervon nicht
betroffen und es folgt eine hohe Deckungsgleichheit auch bei den unterschiedlichen Probanden.
Lediglich bei einem Probanden gibt es eine leichte Auslenkung außerhalb der virtuellen R-
Zacke. Dies ist auf Einstrahlung in das, in diesem Fall zu nahe am Magnetfeld verlegten, EKG-
Adapterkabel zurückzuführen.
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Abbildung 5.2: VCG und ACT-Signale von 14 Probanden bei 1.5 T und 3.0 T. Ca. 16 Herzphasen bei
13 Schichten sind für jeden Probanden gemittelt in einem Graphen dargestellt. Für die akustische
Triggerung ist auch hier kein Einfluss durch elektromagnetische Felder zu erkennen.
5.1 Prospektives Trigger Regime
Die akustische Triggerung eignet sich für prospektives Gating, da die Latenz zwischen R-Zacke
des EKG’s und dem simulierten Puls unabhängig von der Herzfrequenz kleiner als 30 ms ist
(siehe Kap. 4.3). Bisherige alternative Verfahren, wie zum Beispiel die Pulsoxymetrie, eignen
sich nur teilweise zum prospektiven Gating. Auf Grund der Laufzeit des Blutes zwischen Herz
und Fingerspitze von ca. 300 ms ist die Pulsoxymetrie für prospektives Gating in der Systole
nicht geeignet. (siehe Kap. 2.3.5)
5.1.1 Anatomische/Morphologische Bildgebung des Herzenz
Für anatomische bzw. morphologische Bildgebung des Herzens wird vornehmlich eine Schwarz-
blutbildgebungstechnik (siehe Kap. 2.1.3) eingesetzt und mit dem Herzzyklus prospektiv syn-
chronisiert. Für die Schwarzblutbildgebung wurde eine schnelle Bildgebungstechnik mit einem
Zweifach-Inversions-Vorbereitungsmodul kombiniert [Fra09a]. Hierzu wurden folgende Parame-
ter benutzt: (Siehe Tabelle 5.1)
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Parameter Wert
Bildgebungstechnik Schnelle Gradienten-Echo-Technik
Blutunterdrückung Zweifach-Inversion-Recovery
Wiederholzeit, TR 6 ms
Echozeit, TE 3 ms
Empfängerbandbreite ±64 kHz
Bildgebungsmodus 2D-Multischichtbildgebung
Bildausschnitt, FOV 35 cm2
Schichtdicke, d 8 mm
Schichtabstand, D 0 mm
Zahl der Schichten pro Atemanhaltephase eine
Matrixgröße 256 x 256 Pixel
Zahl der Mittelungen 1
Triggerverzögerung 600-700 ms (mitdiastolische Ruhephase)
Triggerfenster 20 - 40 %
Segmentierung / Länge des Aquisitionsfens-
ters
19
Ortsfrequenzraumauffüllung 100 %
Zahl der Herzphasen 1
Atembewegungskompensation Atemanhaltetechnik
Beschleunigung mit paralleler MRT R = 3 mit 8-Element-Empfangsspule
Tabelle 5.1: Parameter der Schwarzblutbildgebung
In Abbildung 5.3 sind die Ergebnisse der Schwarzblutstudie gezeigt. Die Blutunterdrückungs-
methode ist in Kapitel 2.1.3 genauer beschrieben.
Fehlerfreie Ergebnisse sowohl bei EKG-, als auch bei ACT Synchronisation beweisen die
Gleichwertigkeit des akustischen Ansatzes. Der durchschnittliche Kantenschärfewert „EBS1“ bei
diesen Aufnahmen beträgt 1,3 Pixel bei 1.5 T und 1,2 Pixel bei 3.0 T. Die akustisch getriggerte
Schwarzblutbildgebung lieferte 1,2 Pixel bei 1.5 T und 3.0 T.
5.1.2 Koronarbildgebung
Für die Koronarbildgebung wurde eine prospektiv getriggerte 3D-SSFP-Technik eingesetzt.
Zusätzlich wurde ein Fettunterdrückungsmodul und ein Modul zur Unterdrückung des Myo-
kardsignals eingesetzt. Zur Kompensation von Einflüssen durch Atembewegung wurde die
Navigatortechnik benutzt, welche eine besondere Herausforderung für die akustische Triggerung
darstellen könnte. Im Gegensatz zu atemangehaltenen Techniken sind in diesem Fall Atemge-
räusche dem Herzton überlagert. Die Bildgebung der Koronargefäße ist auf Grund der kleinen
Gefäßdurchmesser und der Auslenkung der Koronarien von bis zu mehreren Zentimetern inner-
halb eines Herzzyklus besonders empfindlich für eine Misssynchronisation der Datenaufnahme
1 engl.: endocardial border sharpness
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EKG ACT
Abbildung 5.3: Demonstration der klinischen Machbarkeit der akustischen Triggerung für den Fall
der prospektiv getriggerten Herz-MRT. Zur Abbildung der Anatomie des Herzens wurde eine Gradien-
ten-Echo-Technik in Verbindung mit einem Schwarzblut-Vorbereitungsmodul zur Unterdrückung des
Blutsignals benutzt. Die mittels akustischer Triggerung aufgenommenen Kurzachsenblicke weisen
sowohl bei 1.5 T (oben) als auch bei 3.0 T (unten) eine Bildqualität auf, die der der EKG getriggerten
Bilder mindestens ebenbürtig ist. In diesem Fall lag für das EKG-Signal keinerlei Fehltriggerung vor
[Fra09a].
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EKG ACT
Abbildung 5.4: Maximumintensitätsprojektion (MIP)der rechten Koronararterien. Die Bildaufnah-
men erfolgten mit einer 3D-SSFP Technik bei freier Atmung. Getriggert wurde mit EKG (links) und
dem akustischen Ansatz (rechts). Die mangelnde Schärfe des Gefäßlumen folgt aus der unzuläng-
lichen Synchronisation der Datenaufnahme mit dem Herzzyklus auf Grund der Störung des EKG-
Signals. Zusätzlich hat die EKG Elektronik durch Ausstrahlung elektrischer Pulse einen Artefakt
verursacht der quer durch das Bild verläuft. Diagnostisch verwertbare Bilder sind mit der akustischen
Methode dargestellt. Als Grundlage der schlechten Bildqualität im Falle der EKG-Synchronisation
kann die unzuverlässige Erkennung des Herzintervalls, welches durch die ausbleibenden Markie-
rungen innerhalb der zeitlichen Abläufe des EKG- und ACT-Signals im oberen Abbildungsbereich
ersichtlich ist, in Frage kommen [Fra08].
EKG ACT
Abbildung 5.5: Maximumintensitätsprojektion (MIP) der rechten Koronararterien. Die Bildaufnah-
men erfolgten mit einer 3D-SSFP Technik bei freier Atmung. Getriggert wurde mit EKG (links) und
dem akustischen Ansatz (rechts). Die Markierungen im oberen Abbildungsbereich innerhalb der zeitli-
chen Abläufe des EKG- und des ACT-Signals beschreiben die korrekte Initiierung der Datenaufnahme
während der Herzruhephase. Auf Grund der Fehlerfreiheit der Synchronisation sind diagnostisch
verwertbare Bilder mit beiden Synchronisationstechniken möglich [Fra08].
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mit der Herzbewegung. Deshalb eignet sich die Koronarbildgebung besonders für die Überprü-
fung der Zuverlässigkeit von Triggerverfahren, da sich kleinste Synchronisationsfehler sofort in
Verwaschungen der Darstellung der Koronargefäße manifestieren.
Die verwendeten Parameter der Koronarbildgebung sind in Tabelle 5.2 aufgeführt [Fra08].
Die Triggerverzögerung zwischen Erkennung der R-Zacke bzw. dem Erkennen des ersten Herzto-
nes und der Bildgebung wurde auf die Herzruhephase abgestimmt, indem für die akustische
Triggerung die zusätzliche Verzögerung von 30 ms berücksichtigt wurde.
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Parameter Wert
Bildgebungstechnik SSFP
Vorbereitungsmodule:
Fettunterdrückung frequenzselektive Anregung des Wassersi-
gnals
Myokardunterdrückung T2-Vorbereitung (TE = 50 ms)
Zahl der Refokussierungs HF-Impulse 4
Echozeit, TE 2,6 ms
Wiederholzeit, TR 5,2 ms
Auslenkwinkel αprep 90◦
Empfängerbandbreite ±125 kHz
Anregungswinkel α 110◦
Vorbereitung des SSFP-Zustandes α/2 - TR/2
Bildgebungsmodus 3D-Volumenbildgebung
Bildausschnitt, FOV 35 cm, 75 % rechteckiges FOV
Schichtdicke, d 1 mm
Schichtabstand, D 0 mm, da 3D-Volumenbildgebung
Zahl der Schichten 18
Matrixgröße 256 x 192 Pixel (rekonstruiert 256 x 256 Pixel)
Zahl der Mittelungen 1
Triggerverzögerung 600 - 700 ms (mitdiastolische Ruhephase)
Triggerfenster 10 - 20 %
Ortsfrequenzraumauffüllung 100 %
Segmentierung/Länge des Akquisitionsfens-
ters
16
Atembewegungskompensation Navigator
Orientierung der Navigatorsäule Kopf-Fuß (Lunge/Leber Grenzfläche)
Weite des Navigatorfensters 4 mm
Automatische Schichtnachführung Aus
benutzte Spule 5-Kanal-Herzspule
Tabelle 5.2: Parameter der Koronarbildgebung
Eine Fehlsynchronisation, wie Abbildung 5.4 zeigt, hat fatale Auswirkungen auf die Bildquali-
tät. Für diesen Fall sind die Grenzen der RCA nicht sauber abzugrenzen. Digitale RCA Segmente
sind auf Grund der Verwaschungen nicht oder nur schwer erkennbar.
Bei einer fehlerfreien Synchronisation, wie mit der akustischen Triggerung in Abbildung 5.4
rechts, ist eine Befundung der Koronararterien möglich. Das Gefäßlumen ist bis in die distalen
Koronarsegmente des Hauptstammes zuverlässig erkennbar. Atemgeräusche, welche bei diesem
Experiment immer präsent waren, führten auf Grund ihres niedrigeren Geräuschpegels nicht zu
Fehltriggerungen.
Im Falle fehlerfreier EKG-Triggerung (Abbildung 5.5) hat die Synchronisation sowohl mit der
akustischen, als auch mit der EKG Triggerung fehlerfrei funktioniert. Dies ist hier durch die
jeweils eindeutig herausstechende R-Zacke im EKG im Signalablauffenster im oberen Drittel der
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Abbildung erkennbar.
Der akustische Ansatz lieferte bei allen Probanden ein fehlerfreies Triggersignal, welches zu
einer Bildqualität führte, die nicht von der Bildqualität den fehlerfreie EKG-synchronisierten
Bildern zu unterscheiden war. Störungen durch elektromagnetische Felder, Gradientengeräusche
bzw. mechanischen Vibrationen traten nicht auf. Bei der oft auftretenden fehlerhaften EKG-
Triggerung ist als Grund der magneto-hydrodynamische Effekt zu nennen. Induziert durch
Blutfluss im statischen Hochmagnetfeld resultierte eine im EKG-System messbare Spannung,
die ihren Maximimalwert etwa zur Zeit der T-Welle im Herzzyklus erreicht. Die Amplitude der
Störspannung erreicht bei 3.0 T etwa den Amplitudenwert der R-Zacke.
5.1.3 Phasenkontrastangiographie
Die Phasenkontrastangiographie ermöglicht die Darstellung der Gefäße. Flussmessungen sind mit
dem in Kapitel 2.1.3 vorgestellten Verfahren möglich. Eine Synchronisation mit dem Herzzyklus
ermöglicht die Vermeidung von flussbedingten Bildartefakten, da Einflüsse durch Blutpulsation
durch Wahl eines mit-diastolischen Akquisitionsfensters vermieden werden können. Da die Pha-
senkontrastangiographie prospektiv getriggert wird, sind kurze Latenzzeiten nach dem Erkennen
des Startes eines R-R-Intervalls wichtig für eine universelle Einsetzbarkeit der Methodik.
In einer Studie zur Phasenkontrastangiographie wurde zusätzlich zu den 1.5 T und 3.0 T
MRT Geräten ein 7.0 T Philips Achieva System eingesetzt. Für die 7.0 T Messung wurde ein 16-
Kanal Empfangsspulenarray zusammen mit einer Sendeeinheit als Kopfspule angeschlossen. Bei
niedrigen Feldstärken wurde die integrierte Ganzkörper-HF-Spule für die Anregung verwendet.
Für den Signalempfang kam bei 1.5 T eine Tx/Rx Quadratur-Kopfspule und bei 3.0 T eine 8 Kanal
HF-Empfangsspule zum Einsatz. Letztgenannte Empfangsspulen sind auf die Kopfgeometrie
angepasst.
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Parameter Wert
Bildgebungstechnik Gradientenecho
Echozeit, TE 6,4 ms
Wiederholzeit, TR 12 ms
Vorbereitungsmodul Phasenkontrast
Empfängerbandbreite ± 15,63 kHz
Anregungswinkel α 15◦ (1.5 T); 25◦ (3.0 T); 15◦ (7.0 T)
Bildgebungsmodus 3D-Multischichtbildgebung
Bildausschnitt, FOV 24 cm x 16,8 cm
Akquisitionsmatrix 384 x 384
Zahl der Mittelungen 1
Synchronisierung prospektives Triggern
Triggerverzögerung min
Triggerfenster 10 - 20 %
Arrhythmieunterdrückung ein
Orstrequenzraumauffüllung 100 %
Beschleunigung mit paralleler MRT R = 5 (k-t-Technik)
Atembewegungskompensation keine, da Kopfangiographie
Tabelle 5.3: Parameter der 3D Phasenkontrastangiographie
Die in Abbildung 5.6 gezeigten Angiographien sind mit den Parametern aus Tabelle 5.3
erstellt. Die senkrechten Markierungen im oberen Abbildungsbereich markieren die Zeitpunkte
der Datenaufnahme. In diesem Fall wurde versucht möglichst viele Daten pro R-R-Intervall
aufzuzeichnen. Das Einsetzen der Datenaufnahme ist unmittelbar nach dem Erkennen des
Intervallbeginns initiiert. Eine verzerrte Signalform, wie bei den 3.0 T und 7.0 T EKG Daten,
kann zu Misssynchronisation führen. In diesem Fall wären die Markierungen nicht mit dem
Herzzyklus synchronisiert. Alle Herzzyklen eines Probanden der Studie bei 1.5 T, 3.0 T und 7.0 T
sind in Abbildung 5.7 gezeigt. In dieser Abbildung wird die sogenannte „T-Wellenerhöhung“
besonders deutlich.
5.1.4 Gewebecharakterisierung mittels T2* Kartierung
Die Gewebecharakterisierung mittels T2* Kartierung besteht aus der Kombination mehrerer,
konventionell auch unabhängig voneinander verwendbarer Gradienten- und Hochfrequenzmo-
dule zur Vorbereitung, Wichtung und Auslese des Magnetresonanzsignals [Hei09b, Hei09a]. Die
verwendeten Parameter sind in Tabelle 5.4 aufgeführt.
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EKG
ACT
1.5T 3.0T 7.0T
7.0T3.0T1.5T
Abbildung 5.6: Getriggerte 3D Phasenkontrastangiographie eines Probanden bei 1.5 T, 3.0 T und
7.0 T. Oben sind jeweils die Ergebnisse der EKG-Triggerung gezeigt, während unten akustisch
getriggert wurde. Die Synchronisation unterdrückt Pulsationsartefakte, die eine Diagnostik der
Gefäße erschweren würde. In dieser Darstellung sind die Betragsbilder gezeigt, die jeglichen Fluss
zeigen.
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Abbildung 5.7: Plots des EKG-Signals eines Probanden bei einer 3D-PC-MRA Studie. Im Vordergrund
sind die 1.5 T Signalverläufe, in der Mitte die von 3.0 T und hinten die Signalverläufe von 7.0 T
gezeigt. Am linken Rand befindet sich jeweils die R-Zacke mit einem normierten Amplitudenwert
von 1000, die in einem Gelb-Farbton erscheint. Die Amplituden des Bereichs der T-Wellenerhöhung
erreichen bei 3.0 T ähnliche Amplituden wie die R-Zacke und bei 7.0 T deutlich höhere Amplituden,
die rot gefärbt sind.
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Abbildung 5.8: Plots des ACT-Signals eines Probanden bei einer 3D-PC-MRA Studie. Im Vordergrund
sind die 1.5 T Signalverläufe, in der Mitte die von 3.0 T und hinten die Signalverläufe von 7.0 T gezeigt.
Am linken Rand befindet sich jeweils die simulierte R-Zacke mit einem normierten Amplitudenwert
von 1000, die in einem Roten-Farbton erscheint.
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Parameter Wert
Bildgebungstechnik UFLARE
Echozeit, TE 35,2 ms
Wiederholzeit, TR 2 R-R-Intervalle
Blutunterdrückung Zweifach-Inversion-Recovery
Fettunterdrückung optional
Suszeptibilitätswichtung τ beliebig wählbar (0 - 20 ms)
Ausschluss von Kohärenzen / Interferenzen
zwischen geraden- und ungeraden Echogrup-
pen im Spin-Echo Bildgebungsmodul
ja
Echozuglänge 20 Echos
Triggerverzögerung 700 ms (Bildaufnahme während End-Diastole)
Atembewegungskompensation Navigatortechnik
Akquisitionsmatrix 192 x 185
Bildausschnitt, FOV 38 x 24 cm, zoomed
Intervalllänge 2 R-R-Intervalle
Zahl der Schichten 3
Schichtdicke, d 8 mm
Schichtabstand, D 0 mm
Beschleunigung mit paralleler MRT Aus
Tabelle 5.4: Parameter der T2* Charakterisierung mit UFLARE
Abbildung 5.9 zeigt Ergebnisse einer mit der Herzbewegung getriggerten suszeptibilitäts
gewichteten, schnellen Spin-Echo Bildgebung, die unter freier Atmung mit der Navigator-
Funktion aufgenommen wurde. Die gesamte Technologie ist abhängig von einer sehr präzisen
Herzsynchronisation, da das Schwarzblut-Vorbereitungsmodul im ersten R-R-Intervall, die Atem-
Navigator Auswertung und das eigentliche Bildgebungsmodul jedoch erst im zweiten R-R-
Intervall erfolgt.(Siehe Kapitel 2.4.5)
Durch die präzise Synchronisation konnten in dieser Studie Bilder während der Herzruhephase
aufgenommen werden, die frei von Bewegungsunschärfen durch unzuverlässige Triggerverfahren
sind.
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Abbildung 5.9: Kurzachsenblick des Herzens eines gesunden Probanden. Als Protokoll ist UFLARE in
Verbindung mit Schwarzblutbildgebung und prospektiver Herzsynchronisation unter freier Atmung
eingesetzt. Aufnahmen sind bei 3.0 T entstanden und wurden EKG (oben) und ACT (unten) syn-
chronisiert. Die linken Graustufenabbildungen zeigen ein mit τ=10 ms T2* gewichtetes Bild und die
farbigen Abbildungen zeigen T2*-Kartierungen. Die zugehörigen T2*-Zeiten sind am rechten Bildrand
gezeigt. Der durchschnittliche T2*-Wert der EKG Triggerung beträgt anteroseptal 28,93 ms±3,53 ms
und nähe der Vena-Cava 13,53 ms±,26 ms. Für die akustische Triggerung ergeben sich T2*-Werte
von anteroseptal 24,21 ms±2,07 ms und nähe Vena-Cava 12,57 ms±4,06 ms.
5.2 Retrospektives Gating Regime
5.2.1 Linksventrikuläre Funktionsbestimmung mittels 2D-CINE
In einer weiteren Studie [Fra09b] wurde die Eignung der akustischen Triggerung für ein retro-
spektives Gating Regime an 15 gesunden Probanden demonstriert. Hierzu wurde eine 2D-CINE-
SSFP Technik eingesetzt. Diese findet klinische Anwendung in der Bestimmung und Beurtei-
lung der linksventrikulären Funktion, welche die Parameter linksventrikuläres, enddiastolisches
Volumen (EDV), linksventrikuläres endsystolisches Volumen (ESV), linksventrikuläre Myokard-
masse (LVM), linksventrikuläres Schlagvolumen (SV) und linksventrikuläre Auswurffraktion
(EF) beinhaltet.
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Die bei der Studie verwendeten Parameter sind in Tabelle 5.5 gezeigt. Daten aller Probanden
wurden bei 1.5 und 3.0 T, sowohl mit der akustischen Triggerung, als auch mittels der EKG-Trig-
gerung aufgenommen. Bei jeder Untersuchung wurden atemangehalten 13 Kurzachsenschichten
des linken Ventrikels gemessen. Der Anregungswinkel von α = 60◦ wurde bei 3.0 T auf α = 37◦
reduziert, um die vorgegebenen SAR1 Limitationen nicht zu überschreiten. Gleichzeitig wurde
TE von 1,7 ms auf 1,5 ms und TR von 3,3 ms auf 2,9 ms reduziert, um durch kurze TR und TE
Zeiten die besonders bei 3.0 T oft auftretenden SSFP Bandartefakte zu reduzieren oder gar zu
eliminieren.
Parameter Wert
Bildgebungstechnik SSFP
Echozeit, TE 1,7 ms (1.5 T) / 1.5 ms (3.0 T)
Wiederholzeit, TR 3,3 ms (1.5 T) / 2.9 ms (3.0 T)
Empfängerbandbreite ±125 kHz
Anregungsweinkel α 60◦ (1.5 T) / 37◦ (3.0 T)
Bildgebungsmodus 2D-Multischichtbildgebung
Bildausschnitt, FOV 32 cm, rechteckiges FOV
Schichtdicke, d 8 mm
Schichtabstand, D 2 mm
Akquisitionsmatrix 384 x 384
Zahl der Mittelungen 1
Synchronisierung retrospektives Gating für komplette R-R-Inter-
vallabdeckung
Triggerverzögerung min
Arrhythmieunterdrückung ein
Orstrequenzraumauffüllung 100 %
Segmentierung/Länge des Akquisitionsfens-
ters
30
Zahl der rekonstruierten Herzphasen 50
Zahl der Schichten pro Atemanhaltephase eine
Atembewegungskompensation Atemanhaltetechnik
Tabelle 5.5: Parameter der CINE-SSFP Bildgebung zur linksventrikulären Funktionsbestimmung.
TE, TR und α wurden bei 1.5 T und 3.0 T unterschiedlich gewählt, da deren Änderung bei 3.0 T zu
Reduzierungen der oft auftretenden SSFP Bandartefakte führt.
Auf Grund der sehr guten Abgrenzbarkeit von epi- und endokardialen Grenzen bei der CINE-
SSFP Bildgebung ist eine genaue Bestimmung der Myokarddicke möglich. In dieser Arbeit kommt
die manuelle Endokarddetektion bei den mit der CINE-SSFP-Technik aufgenommenen Schichten
unter Zuhilfenahme einer Software2 zur Bestimmung der linksventrikuläreren Parameter zum
Einsatz. Die Ergebnisse, die im Konsens zweier erfahrener Ärzte und zugleich Benutzer der
Software entstanden, ist in Abbildung 5.10 gezeigt. Die MRT-Daten lagen den Begutachtern
1 engl.: signal absorption rate
2 Extended MR Workspace, Philips, Best, The Netherlands
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in einer randomisierten Weise vor, so dass keine Rückschlüsse auf die verwendete Triggerung
möglich waren.
Die gemittelten Werte für ESV, EDV, SV, LVM und EF zusammen mit den Standardabweichun-
gen sind in Tabelle 5.6 angegeben. Ein Vergleich zwischen dem EKG und dem ACT Ansatz ist in
Tabelle 5.7 gegeben.
EKG 1.5T EKG 3.0T ACT 1.5T ACT 3.0T
ESV [ml] 56 ± 17 55 ± 21 56 ± 18 54 ± 20
EDV [ml] 151 ± 32 151 ± 32 147 ± 36 146 ± 35
LVM [g] 97 ± 27 101 ± 27 102 ± 29 101 ± 30
SV [ml] 94 ± 19 96 ± 15 91 ± 22 92 ± 17
EF [%] 63 ± 5 65 ± 7 62 ± 6 64 ± 6
Tabelle 5.6: Zusammenfassung der linksventrikulären Funktionsparameter. Aufgenommen mit 2D-
CINE-SSFP bei 1.5 T und 3.0 T. Die Aufnahmen wurden akustisch (ACT) und mittels Vektor-EKG
(VCG) synchronisiert.
EKG vs. ACT bei 1.5T EKG vs. ACT bei 3.0T
ESV [ml] 0,0 ± 6,2 -0,6 ± 7,2
EDV [ml] -3,5 ± 7,7 -5,4 ± 9,7
LVM [g] 4,9 ± 6,5 0,1 ± 8,9
SV [ml] -2,7 ± 9,1 -4,9 ± 8,8
EF [%] -0,5 ± 4,3 -1,0 ± 4,2
Tabelle 5.7: Zusammenfassung der Differenzen der linksventrikulären Funktionsparameter. Im
Vergleich stehen 2D-CINE-SSFP Daten aufgenommen bei 1.5 T versus 3.0 T.
EKG und ACT-Triggerung liefern demnach sowohl bei 1.5 T, als auch bei 3.0 T vergleichbare
Ergebnisse in der Studie mit gesunden Probanden. Die Ausnahme stellt nur LVM bei 1.5 T
dar. In Abbildung 5.11 sind die Mittelwerte und die Abweichungen der linksventrikulären
Funktionsparameter als Bland-Altman-Plot dargestellt [Bla86].
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Abbildung 5.10: Ergebnisse der linksventrikulären Funktionsbestimmung. Linksventrikuläres end-
diastolisches-, endsystolisches- und Schlagvolumen (EDV, ESV, SV), linksventrikuläre Myokardmasse
und Auswurffraktion (LVM, EF) von 14 gesunden Probanden bei 1.5 T und 3.0 T unter Zuhilfenahme
der akustischen und der EKG-Triggerung. Das von allen Probanden durchschnittliche EDV, ESV, SV
und die durchschnittlichen LVM und EF Werte sind ganz rechts gezeigt.
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Abbildung 5.11: Mittelwerte und Differenzen der Studie zur linksventrikulären Funktionsbestim-
mung. Die schwarze Linie im Bland-Altman Plot repräsentiert den Mittelwert, während die gepunktete
Linie die Standardabweichung darstellt. Die unterbrochene Linie ist das Konfidenzintervall, welches
auf ±1,96 der Standardabweichung (SD) gesetzt wurde.
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Das in Kapitel 2.5 vorgestellte Verfahren wurde zur Bestimmung der Kantenschärfe an den in
der Studie zur linksventrikulären Funktionsbestimmung erhobenen Daten eingesetzt. Hierbei
wurde die Kantenbreite in Pixel in jeder der 72 radialen Profile für jede Schicht und jede
Phase des Herzzyklus bestimmt. Systolische und diastolische Werte wurden durch Mittelung der
jeweiligen Daten zur genannten Herzphase ermittelt und sind in Abbildung 5.12 aufgeführt. Ein
globaler Durchschnittswert wurde ebenfalls bestimmt und angegeben.
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Abbildung 5.12: Übersicht über die endokardialen Kantenschärfen einer Probandenstudie mittels
2D-CINE-SSFP Bildgebung. Die Datenaufnahme wurde sowohl akustisch (ACT), als auch mit einem
Vektor-EKG (VCG) synchronisiert. Mittelwert und Standardabweichung der Kantenschärfe wurde
für alle Probanden der Studie bestimmt. 1.) in der Diastole gemittelt, 2.) in der Systole gemittelt
und 3.) im gesamten R-R-Intervall gemittelt. Sowohl für EKG-synchronisierte-, als auch für ACT-
synchronisierte Aufnahmen wurde end-diastolisch eine niedrigere Kantenschärfe verglichen mit
Daten aus der Kontraktions- oder Relaxationsphase festgestellt.
Abbildung 5.12 liefert EBS-Werte1 für die endokardiale Kantenschärfebestimmung zwischen
0,7 Pixel und 1,9 Pixel in einer Aufnahme entlang der Grenze Endokard und linker Ventrikel.
Werte kleiner als ein Pixel entsprechen scharfen Bildübergängen vom Endokard zum linken
Ventrikel, während große Werte ein Indiz für Verwaschungen sein können. In Abbildung 5.12 ist
der durchschnittliche Wert der Kantenbreite bei der EKG-synchronsierten 1.5 T Aufnahme zu
1,35±0,11 Pixel und zu 1,34±0,14 Pixel bei 3.0 T bestimmt worden. Die akustisch synchronisier-
ten Werte liegen zum Vergleich bei 1,45±0,13 Pixel bei 1.5 T und bei 1,31±0,16 Pixel bei 3.0 T.
Sowohl für die Vektor-EKG-, als auch für die akustische Triggerung zeigt die enddiastolische
Aufnahme eine niedrigere Kantenschärfe als in Phasen starker Herzwandbewegung inklusive
Kontraktion oder Entspannung.
1 engl.: endocardial border sharpness
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Abbildung 5.13: Daten von Proband 1. Die EBS wurde bei 1.5 T-EKG zu 1,6 Pixel bestimmt. Bei
3.0 T ergab die Analyse einen Wert von 0,9 Pixel. Die akustische Triggerung erzielte zum Vergleich
1,5 Pixel bei 1.5 T und 1,0 Pixel bei 3.0 T.
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Abbildung 5.14: Daten von Proband 2. Auch hier wurde die EBS ermittelt und zu 2,0 Pixel bei 1.5 T
und zu 2,0 Pixel bei 3.0 T im Falle der EKG-Triggerung bestimmt. Die akustische Triggerung erzielte
ähnliche 1,9 Pixel bei 1.5 T und 2,1 Pixel bei 3.0 T.
Abbildung 5.13 und diese Abbildung sind Kurzachsenblicke im Vordergrund und zeitliche Verläufe
an der gekennzeichneten Linie im Hintergrund aufgenommen bei 1.5 T (oben) und 3.0 T (unten).
Verwendet wurde jeweils eine durch EKG (links) und ACT (rechts) synchronisierte 2D-CINE-SSFP
Bildgebung. In diesem Beispiel der korrekten Erkennung des Anfangs des R-R-Intervalls sind die
Ergebnisse verzerrungsfrei.
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Im Falle der korrekten R-Zackenerkennung (Siehe Abbildung 5.14) kann die EKG-synchro-
nisierte 2D-CINE-SSFP Bildgebung als diagnostisch verwertbar eingestuft werden. Dies trifft
sowohl auf die 1.5 T, als auch auf die 3.0 T Bilddatensätze zu.
Im Falle der fehlerhaften R-Zackenerkennung resultierten unzureichende Kantenschärfen auf
Grund von T-Wellenmisserkennungen. In Abbildung 5.16 sind diese Verzerrungen mit Pfeilen ge-
kennzeichnet. Mit der akustischen Triggerung ACT waren die Kantenübergänge vergleichsweise
feiner aufgelöst und somit diagnostisch besser verwertbar.
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Abbildung 5.15: Daten von Proband 3. In diesem Fall führten Fehlsynchronisation im EKG zu
Bildfehlern, die mit Pfeilen markiert sind. Die EBS wurde zu 1,3 Pixel bei 1.5 T und zu 1,3 Pixel bei
3.0 T ermittelt. Die Bildgebung mit Hilfe der akustische Triggerung konnte die Werte bei beiden
Feldstärken jeweils auf 1,1 Pixel verbessern.
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Abbildung 5.16: Daten von Proband 4. Die EBS ermittelte bei diesem Probanden 2,4 Pixel bei 1.5 T
und 2,5 Pixel bei 3.0 T für die fehlerbehaftete EKG-Triggerung. Die Auswirkungen in der Bildqualität
sind auch hier mit Pfeilen markiert. Die akustische Triggerung erzielte bessere 1,9 Pixel bei 1.5 T und
2,1 Pixel bei 3.0 T.
Abbildung 5.15 und diese Abbildung sind Zweikammer-Kurzachsenblicke im Vordergrund und
zeitliche Verläufe an der gekennzeichneten Linie im Hintergrund aufgenommen bei 1.5 T (oben) und
3.0 T (unten). Verwendet wurde jeweils eine durch EKG und ACT synchronisierte 2D-CINE-SSFP
Bildgebung. Die Bilddatenaufnahme war bei diesen Beispielen nicht korrekt mit dem Herzzyklus
synchronisiert und Bildverwaschungen sind als Resultat sichtbar.
Zusammenfassend zeigt der qualitative und quantitative Vergleich der linksventrikulären
Funktionsbestimmung der synchronisierten CINE Herz-MRT bei Feldstärken von 1.5 T und 3.0 T,
dass eine fehlerfreie Synchronisation elementar für ein klinisch verwertbares Ergebnis ist. Die
Ausnutzung der EKG-Triggerung kann dies bewerkstelligen, jedoch sind einige Randbedingungen
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strikt einzuhalten, um Störungen des EKG-Signals, insbesondere bei höheren Feldstärken, zu
minimieren:
• Die Platzierung der EKG-Elektroden muss möglichst auf einer Linie senkrecht zur Richtung
des Hauptmagnetfeldes B0 passieren.
• Die EKG-Elektrodenplatzierung darf keine große Fläche aufspannen.
• Jede Elektrode muss einen optimalen Hautkontakt haben. Schlechte Kontakte können
durch Stromfluss durch den hohen, entstehenden Widerstand zu Verbrennungen führen.
• Hautpartien sind vor dem Platzieren der Elektroden zu rasieren und zu reinigen.
• Für die Präparation und Kontrolle des EKG-Signals muss genügend Zeit eingeplant werden.
Die akustische Triggerung erwies sich als störungsfrei. Für den klinischen Betrieb gelten
folgende Empfehlungen:
• Der Sensor sollte auf Höhe der Herzspitze im 5. Interkostalraum links platziert sein.
• Der Schallwellenleiter sollte vor Vibrationen geschützt werden.
• Ein passgerechter Sitz des Sensors auf dem Brustkorb ist zu ermöglichen.
Schlussfolgernd ist in dieser Messung die fehlerfreie Funktion der akustischen Triggerung ge-
zeigt worden. Durch die gute Abschirmung des Phonokardiogramms von Gradientengeräuschen
des MR-Systems mittels passgenauer Filter ist eine zuverlässige Synchronisation gewährleistet.
Auf Grund der vollen R-R-Intervallabdeckung, der in diesem Abschnitt verwendeten prospekti-
ven Bildgebung, setzt das Gradientengeräusch nicht aus und dennoch arbeitet die akustische
Herzintervallerkennung auch in diesem Fall einwandfrei. Durch den Verzicht auf ferromagne-
tische Materialen im Magnetfeld und jegliche elektrische Verbindungen zum Patienten und
zum MR-Gerät sind keine Störungen durch elektromagnetische Felder oder auf Grund von
Umgebungsgeräuschen aufgefallen.
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KAPITEL 6
Diskussion
In diesem Kapitel werden die vorgestellten Stärken und mögliche Einschränkungen der akusti-
schen Triggermethode aufgeführt.
Eine große Herausforderung in der derzeitigen klinischen Situation ist die Synchronisation
der kardiovaskulären MR-Bildgebung. Aktuelle Verfahren sind fehleranfällig und erfordern eine
umfangreiche Patientenvorbereitung. Die akustische Synchronisationsmethode ist schnell und
einfach anwendbar. Vom ACT-System geht gegenüber Patienten und Maschinen kein Sicherheits-
risiko aus.
6.1 Stand der Technik
6.1.1 Akustische Triggerung
In Studien zur linksventrikulären Funktionsbestimmung konnten mit der akustischen Triggerung
gleich wertige Ergebnisse, wie mit dem gegenüber dem herkömmlichen EKG in der Leistungs-
fähigkeit gesteigerten Vektor-EKG, erzielt werden. Diese Ergebnisse der Probandenstudien an
1.5 T und 3.0 T MRT-Geräten zeigen, dass der klinische Goldstandard kardiovaskuläre MRT für
die Funktionsbestimmung von der neuen Triggermethode profitieren kann.
Innerhalb der bisherigen Studien waren Patienten, bei denen auf Grund ihrer klinischen
Vorgeschichte oft nur ein unzureichendes EKG-Signal abzugreifen ist, nicht inbegriffen. Lediglich
bei einem Probanden wurde mit dem ACT der Beginn des Herzintervalls auf Grund des bei ihm
vorherrschenden sehr hohen Ruhepulses von nahezu 100 Schlägen pro Minute schlecht erkannt.
Dynamische Zeitfenster und variable Filter scheinen im Falle der hohen Herzfrequenzen ein
brauchbares Mittel zum universellen, klinischen Einsatz, da manuelle Verfahren zur Einstellung
der Parameter für hohe Herzfrequenzen in dieser Arbeit erprobt sind. Das ACT soll in jedem Fall
eine einfache Handhabung und keine Justage von Parametern erfordern, damit der Zeitvorteil
bei der Patientenvorbereitung nicht aufgegeben werden muss.
6.1.2 Oximetrie
Bei der Oximetrie ist das Erkennen der Herzaktivität auf Grund der Flussdauer des Blutes vom
Herzen zur Fingerspitze um 150 - 500 ms zeitlich verzögert. Präzise im R-R-Intervall gesteuerte
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Bildgebung ist vorrangig mit prospektiven Ansätzen realisierbar, da gewisse Module, wie z. B.
die Schwarzblutbildgebung, zu genau definierten kardialen Herzphasen die zeitlich gesteuerten
MR-Pulse benötigen. Die Laufzeit zwischen Herz und Fingerspitze kann im Fall oximetrischer
Methoden für Bildgebung in der Diastole korrigiert werden. Diese Korrekturen ist für die echtzeit-
getriggerte Bildgebung in der Systole schwierig, weil die Triggerauslösung dann in der zuvorge-
henden Herzphase erfolgen müsste. Das mit Bezug auf die elektrophysiologische Herzaktivität
zusätzliche Triggerdelay der akustischen Methode von 30 ms kann bei prospektiver Bildgebung
von der eingestellten Triggerwartezeit abgezogen werden. So verschiebt sich beispielsweise
eine Bildgebung zur Systole von 230 ms mit dem EKG auf 200 ms mit dem ACT-System. Volle
R-R-Intervallabdeckung ist mit der prospektiven Bildgebung generell nicht möglich. Hierzu
sind retrospektive Bildgebungen geeignet, die auch von der akustischen Triggerung unterstützt
werden.
6.1.3 Herzerkrankungen
Alle in dieser Arbeit vorgestellten Studien sind mit gesunden Probanden durchgeführt. Nach
einer behördlichen, technischen Überprüfung und Zulassung ist eine breit aufgestellte klinische
Alltagsprüfung vorgesehen, um das ACT noch reibungsloser in den klinischen Ablauf zu inte-
grieren. Dort werden dann auch Patienten mit Herz-(Klappen-)Fehlern und kardiovaskulären
Erkrankungen Kontakt mit dem neuartigen Triggerverfahren bekommen.
Es ist bekannt, dass Erkrankungen am Herz meist zusätzliche Geräusche in das Phonokar-
diogramm einbringen. Dabei ist der zeitliche Ablauf der Herztöne nahezu unverändert. Des
Weiteren finden diese Geräusche nicht im Spektrum unterhalb von 200 Hz statt. Die Herztöne
unterhalb von 100 Hz sind, im Gegensatz zu den Herzgeräuschen, demnach nicht betroffen. In
[Ran87] sind lediglich mitrale Stenosen aufgeführt, die ein weiteres Klappenschlagverzögerungs-
geräusch einbringen können. Das der Effekt auf die mechanische Fehlfunktion der Klappe selber
zurückzuführen ist, welche optimaler Weise auch zusätzlich zu synchronisieren ist, sind förmlich
keine Einschränkungen in der Leistungsfähigkeit der akustischen Triggerung zu erwarten.
Die gezeigten Ergebnisse der häufigsten kardiovaskulären MRT Untersuchungen haben bis-
her die klinische Robustheit und einen einwandfreien Patientenkomfort gezeigt. Besonders
bei Hochfeld-MRT Anwendungen, die schon bei der bisher nur in wenigen Forschungseinrich-
tungen vorhandenen Feldstärke von 7.0 T gezeigt werden konnte, machen das ACT zu einer
ernstzunehmenden Alternative zum EKG.
Hohe Herzfrequenzen sind eine Herausforderung für die MR-Bildgebung, da hauptsächlich
die für die Bildgebung wichtige Herzruhepahse in der mit-Diastole verkürzt auftritt. Bewe-
gungsartefaktfreie Aufnahmen erfordern aus diesem Grund eine perfekte Synchronisation, die
bei hohen Herzfrequenzen oftmals versagt. Zusätzlich sind ausreichend lange Schutzintervalle,
die ein erneutes Auslösen des Triggers nach Erkennen der R-Zacke verhindern soll, bei hohen
Herzfrequenzen schwierig zu realisieren.
Hohe Herzfrequenzen treten im klinischen Alltag bei Perfusionsstudien und bei Patienten auf,
die an Tachykardie erkrankt sind.
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6.2 Neue Technologien der kardiovaskulären Herz-MRT
6.2.1 Vektor-EKG
Das bei allen durchgeführten Untersuchungen eingesetzte Vektor-EKG-Verfahren (VCG) konnte
trotz der besonders bei hohen Feldstärken auftretende Verzerrung der Signalform eine akzeptable
Synchronisation bei den gesunden Probanden liefern. Zusätzlich zu einer Signalfilterung zur
Vermeidung hochfrequenter Störungen arbeitet das Vektor-EKG im Magnetfeld zuverlässiger
als das herkömmliche, in der Diagnostik eingesetzte EKG-Verfahren [Fis99, Chi00]. Das auch in
dieser Arbeit als Referenz verwendete VCG verwendet neben kurzen Hochimpedanzkabeln zu
den EKG-Elektroden eine Lichtleiterdatenverbindung von der Systemelektronik zur MR-Einheit.
Die batteriebetriebene Systemelektronik filtert nahe den Elektroden Störspannungen aus und
vermeidet elektrische Einflüsse durch die galvanische Trennung zum MR-Gerät. Hohe Ströme im
und am Körper des Patienten werden durch spezielle Hochimpedanzkabel vermieden, indem die
Antennenwirkung der Anschlussleitungen reduziert wird. Die T-Wellenerhöhung auf Grund des
magneto-hydrodynamischen Effektes ist systembedingt als mögliche Fehltriggerquelle, gerade
bei hohen Magnetfeldstärken, vorhanden. Aus praktischer Sicht ist das Problem des Klebens
von Elektroden, des Rasierens und des Überprüfen der Signalqualität und des Wiederholens
des gesamten Präperationsphase im Falle von Problemen nach wie vor präsent. Die akustische
Triggerung kann diese Zeit reduzieren und so Stresssituationen bei Patienten und Personal
herabsetzen. Das bei männlichen Probanden und Patienten häufig notwendige und als besonders
unangenehm empfundene Rasieren der Brustbehaarung kann generell entfallen.
6.2.2 Erweiterte EKG Methoden
[Sch09a] beschäftigt sich in einem aktuellen Projekt mit dem magneto-hydrodynamischen Effekt.
Da die Stärke des Blutflusses proportional zur messbaren Spannung des magneto-hydrodyna-
mischen Effektes ist, kann so eine physiologische Messgröße im Magnetfeld ohne Verwendung
von MR-Bildgebung gewonnen werden. Des Weiteren kann das 12-Kanal-EKG Verfahren zur
Herausfilterung des magneto-hydrodynamischen Effektes genutzt werden. Durch die Filterung
wird eine Bewertung des Patientenzustandes auch im Magnetfeld möglich.
Da alle Verzerrungen des EKG-Signals auf Anwesenheit von Magnetfeldern zurückgehen,
misst [Fri07] dieses Feld mit Hall-Sensoren. In dieser Arbeit wird der magneto-hydrodynamische
Effekt mit dem Lipschitz-Exponenten und der „modulus maximum lines“ Methode herausgefiltert.
Derzeit arbeitet die Methode auf Grund der Latenz nur mit der retrospektiven Bildgebung. Um
die Methode auch für prospektiv getriggerte Bildgebungen einzusetzen, hat [Ost09, Loh09]
einen Prädiktionsalgorithmus entwickelt, der auf Kalmanfilterungen beruht.
Zukunftweisend scheint derzeit die parallele Nutzung mehrere Synchronisationsmaßnahmen
zur gleichen Zeit. Mathematische Prädiktionsverfahren, Oximetrie, Magnetfeldsonden, EKG
und schließlich die akustischen Daten des MR-Stethoskops lassen gemeinsam angewandt eine
perfekte Synchronisation auch im Fehlerfall einer Modalität zu.
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6.2.3 Selfgating
Auf der Suche nach Alternativlösungen zum EKG beschäftigen sich andere Forschergruppen
neben alternativen Hardwarelösungen mit dem „Self-gating“ Ansatz [Lar04, Lar05]. Beim „Self-
gating“ Ansatz wird das Signal zur Synchronisation direkt aus dem MR-Signal gewonnen. Auf
diese Weise ist keinerlei Patientenvorbereitung oder Hardware nötig. Das Triggersignal wird
beim „Self-gating“ direkt aus den k-Raumdaten gewonnen. Im Detail basiert dieser Ansatz auf
Bild-Projektionen oder den Änderungen des zentralen k-Raumpunktes. Diese Änderung resultiert
aus den kardialen Bewegungen, wie sie z. B. aus Blutvolumen im Herzen oder aus Herzgrößenän-
derungen während des Herzzyklus hervorgehen. Der „Self-gating“ Ansatz eignet sich für einige
klinische MR-Methoden [Nij08, Lai08], jedoch muss das Herz selbst im Bildgebungsbereich
(FOV) liegen, um die starken Herzzyklusbewegungen detektieren zu können. Die in dieser
Arbeit vorgestellte MR-Angiographie scheint nicht geeignet für den „Self-gating“ Ansatz, da nur
minimale Pulsationen und nur kleinen Abmessungen der Gefäße im FOV wahrnehmbar sind. Die
PC-MRA würde dabei gerade von dem gesteigerten SNR der Hochfeldsysteme profitieren. Das
EKG ist demnach bisher exklusiv tauglich für diese Bildgebung. Hier verspricht die akustische
Triggerung Lösungen.
Im Unterschied zur EKG-Synchronisation wird ein flexibler Einsatz des Stethoskops zur zeitge-
nauen Synchronisation der Bildgebung von weiter vom Herz entfernten peripheren Regionen
möglich. Durch Aufsetzen eines Sensors nahe der abzubildenden Region ist die durch Blutfluss
bedingte Verzögerungszeit minimal.
Bisherige Studien zeigen neben Ergebnissen des „Self-gatings“ bei der CINE-Bildgebung
[Nij08, Lai08] auch Ergebnisse flussgewichteter MR-Angiographie [Sal08]. All diesen Studien
ist der retrospektive Synchronisationsansatz gemein. Prospektiv getriggerte Bildgebungsmodule
sind mit „Self-gating“ bisher nicht publiziert.
6.3 Perspektiven der akustischen Triggerung
6.3.1 Periphere Angiographien
Die Benutzung der Flussgeräusche in den Gefäßen statt der Herzklappenbewegung könnte die
Bewegungsartefakte bei der PCMRA weiter reduzieren. Wenn im Falle peripherer Angiographien
das Herz am Ende der Gradientenspulen am Ausgang des MR-Tunnels gelagert ist, wirken sich
Änderungen in dB/dt auf Grund der schaltenden Gradienten besonders stark im dort abgenom-
menen EKG-Signal aus. Der magneto-hydrodynamische-Effekt sorgt in diesem Fall für eine völlig
verzerrte EKG-Wellenform. Des Weiteren beträgt die Laufzeit des Bluts je nach Körperregion
einige hundert Millisekunden und ist variabel. Die Laufzeit ist nicht für alle Körperregionen
bei unterschiedlichen Patienten bekannt und kann pathophysiologisch verändert sein, was die
Festlegung einer geeigneten Triggerverzögerung zur Bildgebung in einer fixen Herzphase zusätz-
lich erschwert. Beide Probleme entfallen mit einem lokal angebrachten Stethoskopsensor. Bei
ausreichender Empfindlichkeit und Störschallausblendung ist so eine präzise Synchronisierung
der örtlichen Pulsationen im FOV möglich.
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6.3.2 Kardiovaskuläre Kleintiermessungen
Bei der kardiovaskulären Kleintiermessung sind Herzfrequenzen von weit über 200 bpm üblich.
Da die Probleme der humanen EKG-Triggerung auch bei der Kleintiermessung präsent sind,
offeriert die akustische Triggerung auch hier Vorteile. Erste Aufnahmen der Herztöne zeigen
die Machbarkeit von akustisch synchronisierten MR-Aufnahmen an einer Maus mit Herzfre-
quenzen von ca. 450 bpm. Zusätzlich zum Herzzyklus wäre durch eine besondere Signalanalyse
auch eine Ausfilterung der Atembewegung denkbar, die hier im Frequenzbereich der humanen
Herzbewegung liegt.
6.3.3 Fetale Herzbildgebung
Eine weitere Anwendung, die von einer kardialen Synchronisation mittels MR-Stethoskop
profitieren würde, ist die fetale Herzbildgebung [Sal08]. In einer aktuellen Studie werden zur
Synchronisation fetale Herzkatether benutzt [Wed06b], um die Druckschwankung des fetalen
kardiovaskulären Systems zur Synchronisation zu nutzen. Bei diesen invasiven Tierversuchen ist
es gelungen, ein erstes Phonokardiogramm des Fetus zu akquirieren. Die fetale Herzfrequenz
liegt mit ca. 150 bpm wesentlich höher als die der Mutter mit ca. 80 bpm. Die Herausforderung
der Seperation des Pulsationssignals der großen Bauchgefäße der Mutter vom fetalen Herzton
ist in Abbildung 6.1 durch gezielte Sensorplatzierung gelungen. Eine nicht-invasive, akustisch
getriggerte, fetale Herzbildgebung ist für die nächste Ausbaustufe des ACT-Systems vorgesehen.
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Abbildung 6.1: Spektrogramm des Herztones eines Schaf-Fetus. Die Aufnahme entstand unter
Narkose an einem Muttertier, welches im 122. Tag von ca. 145 Tagen Gesamtschwangerschaft
war. Bei ca. 40 Hz ist ein fetales Herzsignal messbar. Unterhalb von 35 Hz und oberhalb von 45 Hz
sind Strömungsgeräusche des Blutflusses und Atemgeräusche des Muttertieres wahrnehmbar. Eine
Echtzeitfilterung würde eine Herzintervall synchronisierte fetale MR-Bildgebung ermöglichen. Das
Frequenzband der fetalen Herztöne ist mit grauen Balken eingegrenzt. Die Herztöne sind mit
schwarzen Markern versehen.
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6.3.4 Vokaltraktmessungen
Ein weiterer Forschungszweig beschäftigt sich mit der Tomographie des menschlichen Sprachap-
parates [Fra06]. Auch hier sind synchronisierte MRT Aufnahmen der Glottis und des Vokaltraktes
wünschenswert. In [Göm07] sind extern synchronisierte, hochaufgelöste Glottisaufnahmen ge-
zeigt. Hierbei wird den Probanden über einen Kopfhörer ein 4 Sekunden lang angehaltener
Ton vorgespielt, anschließend erfolgt eine Ruhephase von ebenfalls 4 Sekunden (Abbildung
6.2). Innerhalb der Phonationsphase, in der der Proband einen Ton singt, werden zusätzlich 4
simulierte R-Zacken in den EKG Eingang des MR-Gerätes eingespielt. Durch diese Maßnahme
wird eine hochaufgelöste 3D-Bildgebung nur zu Zeiten der Phonation des Probanden gestartet.
Der Proband selber kann durch die Pausenintervalle auch Messungen von mehreren Minuten
sehr gut tolerieren. Eine Segmentierung, wie in Abbildung 6.3 gezeigt, erlaubt ein besseres
Verständnis über die menschliche Sprache und kann in der Zukunft für die Diagnostik bei Sprech-
und Stimmstörungen wichtig werden.
Verteiler
Trigger-
signal Konverter
EKG-Box
PC
rhythmischer Ton
Schlauch
MRT
Abbildung 6.2: Triggeraufbau der Vokaltraktmessung. Ein PC erzeugt ein Stereosignal, welches ein
Triggermuster für das MRT Gerät, und einen rhythmischen Ton als Aufforderung des Probanden zur
Phonation beinhaltet. Die Aufnahme der MR-Daten kann auf diese weise synchron geschehen. Als
Triggereingang wird der EKG-Anschluss des MRT Gerätes genutzt.
Abbildung 6.3: 3D Segmentierung des Vokaltrakts. Hochaufgelöste MR-Daten waren Grundlage
dieser 3D Segmentierung. Der Praband war angewiesen den Vokal „A“ zu phonieren. Im Falle von
Sprechstörungen kann eine falsche Haltung des Vokaltraktes mit solchen 3D-Segmentierungen
festgestellt werden.
116
6.4 Klinische Einschätzung
6.4 Klinische Einschätzung
Aus der Literatur bekannte Alternativen zur EKG-Synchronisation fanden auf Grund Ihrer
Einschränkungen bisher keine erwähnenswerte klinische Anwendung oder weisen im Ansatz
methodische Schwächen auf.
Tabelle 6.1 zeigt einen Vergleich der bisherigen Lösungsansätze mit dem ACT-System. Die
Bewertung zeigt, dass die zur akustischen Methode alternativen Verfahren entweder nicht
zuverlässig arbeiten, oder auf Grund ihrer invasiven Eigenschaften nicht patientenfreundlich
sind. Die Wirtschaftlichkeit beinhaltet unter anderen die Verbrauchsmaterialien, wie z.B. der
speziellen, MRT-tauglichen und kostenintensiven EKG-Elektroden.
System Nicht invasi-
vität
Wirtschaft
lichkeit
klinische An-
wendbarkeit
Patienten
komfort
Patienten si-
cherheit
Oximetrie + + - - + +
Doppler-Ultraschall
(Herzwandbewegung)
+ - - - o +
optische Erfassung der
Speiseröhrenwandbe-
wegung
- - - - - - - -
Katheterbasierte Blut-
druckmessung
- - - - - - - - -
EKG + - o o -
VCG + - + o o
ACT + + + + +
Tabelle 6.1: Vergleich des ACT-Systems mit Alternativlösungen
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KAPITEL 7
Zusammenfassung
Die Herz-MRT stellt eine immer wichtiger werdendes, diagnostisches Werkzeug zur Erkennung
kardiovaskulärer Erkrankungen dar. Die nicht-Invasivität und die Vermeidung von ionisieren-
der Strahlung zeigen im Gegensatz zu den herkömmlichen Verfahren richtungsweisend in die
Zukunft der klinischen Diagnostik, die derzeit jedoch noch Unzulänglichkeiten im Bereich der
Patientenvorbereitung und der Synchronisationmechanismen der Datenaufnahme von bewegten
Organen hat. Um diese Unzulänglichkeiten zu vereinfachen wird in dieser Arbeit ein zur kon-
ventionellen EKG-Synchronisation alternatives Konzept vorgestellt, das die Vorbereitungszeit
verkürzt und die Zuverlässigkeit, insbesondere bei hohen Magnetfeldstärken, erhöht. Zu diesem
Zweck wird das mittels eines Stethoskops aufgenommene Herzsignal in ein robustes MR-Syn-
chronisationssignal transformiert, indem die Herztöne des Patienten mit diesem Stethoskopkopf
während der Untersuchung im Magnetfeld aufgenommen werden. Die Schallfortleitung heraus
aus dem Magnetfeld geschieht mit einem Schlauch, an dessen Ende ein Mikrofon gekoppelt
ist. Die gewonnenen, elektrischen Informationen werden verstärkt und anschließend werden
nicht benötigte Frequenzanteile ausgefiltert. Hierzu zählen auch die markanten und bis 110 dB
lauten Gradientenschaltgeräusche. In dem nun vorliegenden Signal wird nach dem Signal des
ersten Herztones gesucht und dieses in ein für die heutzutage etablierten MR-Geräte kompatibles
pseudo EKG-Signal überführt.
Zur technische Evaluierung des Systems ist in die Signalverarbeitung ein USB-Anschluss
integriert, der an einem integrierten Soundkartenchip ein Überwachen sämtlicher Funktions-
tufen ermöglicht. Auf diese Weise konnten auch die von den MR-Parametern Echozeit und
Repetitionszeit abhängigen Gradientengeräuschsamplituden für die wichtigsten kardiovasku-
lären MR-Sequenzen bestimmt werden. Da die Signalaufnahme auf diese Art und Weise auch
während einer MR-Untersuchung möglich ist, konnten Signal-zu-Rauschmessungen zwischen
den Herztönen und dem Gradientengeräusch stattfinden.
Die klinische Evaluierung ist jeweils als Vergleich zwischen der bisher hauptsächlich etablier-
ten EKG-Methode und der neuartigen, akustischen Synchronisation durchgeführt. Neben der
anatomischen Bildgebung des Herzens, der Funktionsbestimmung des Herzens und der Gewe-
becharkterisierung des Herzmuskelgewebes sind angiographische Aufnahmen sowohl in der
Herzregion, als auch im Kopf akustisch synchronisiert gelungen. Der subjektive Eindruck anhand
der klinischen Bilder, als auch der qualitative Vegleich mit einer Bildanalysesoftware zeigte die
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klinischen Robustheit gegenüber Gradienten-Schalt-Geräuschen, elektromagnetischen Impulsen
und induzierten, elektrischen Strömen. Ein Beleg der klinischen Eignung der akustischen Me-
thode wird durch die vielfältig vorgestellten Studien erbracht, wobei vom MR-Stethoskopkopf
keinerlei Patientenrisiken ausgehen, da die ausgewählten Materialien elektrisch nicht leitfähig
sind. Gegenüber dem MRT-Gerät wird die elektrische Sicherheit durch eine galvanische Ent-
kopplung gewährleistet. Zusammengefasst sind folgende Probleme des herkömmlichen EKG-
Verfahrens gelöst: Kein Risiko eines elektrischen Schlages durch Spannungsinduktion in die EKG-
Messleitungen, hierdurch auch keine Gefahr von Verbrennungen an den Kontaktstellen; schnelle
Präparationsphase durch einfaches Auflegen des MR-Stethoskops auf die Brust; Unabhängig-
keit der verwendeten Hardware gegenüber elektromagnetischen Störungen durch galvanische
Entkopplung sowohl zum Patienten im Magnetfeld, als auch zur MR-Hardware.
Die akustische Synchronisationmethode hat die Anforderungen der gebräuchlichsten Herz-
MR-Untersuchungsmethoden erfüllt. In dieser Arbeit sind atemangehaltene Protokolle und
Protokolle unter freier Atmung gleichermaßen getestet. Zur Synchronisation der MR-Bildgebung
mit der Herzaktivität werden MR-Sequenzen sowohl retrospektiv gegatet, als auch prospektiv
getriggert. Durch die geringe Latenz der akustischen Methode von weniger als 30 ms sind
gegenüber dem etablierten EKG-Ansatz keinerlei Einschränkungen zu verzeichnen. Für die
Implementierung an klassischen MR-Systemen sind weder Hard-, noch Softwareänderungen für
den Gebrauch des ACT-Gerätes notwendig. Der Einsatz in Forschung und Klinik der akustischen
Synchronisationsmethode ist unproblematisch möglich.
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CHAPTER 8
Abstract - Acoustic method for MRI synchronization
In current clinical MR practice, cardiac motion is dealt with using electrocardiographic (ECG)
gating to synchronize data acquisition with the cardiac cycle. ECG, being an inherently elec-
trical measurement, is corrupted by interferences with electromagnetic fields and by magneto-
hydrodynamic effects, in particular at high magnetic field strengths. Consequently, artifacts
in the ECG trace might be mis-interpreted as trigger pulse resulting in erroneous triggering
together with motion corrupted image quality. In addition, first- to third degree burns resulting
from induction of high-voltages in ECG hardware have been reported. For all of these reasons,
a non-invasive, fully MR compatible cardiac monitoring and gating approach, which presents
no risk of high voltage induction and patient burns, immunity to electromagnetic interferences,
suitability for all magnetic field strengths, patient comfort and ease of use is conceptually
appealing for the pursuit of robust and safe clinical cardiovascular MR (CVMR). To meet all
these challenges, the first aim of this thesis is to develop a cardiac monitoring and gating device
that employs acoustic signals. Next, the clinical efficacy and robustness of acoustic triggering
in CVMR applications at 1.5 T, 3.0 T and 7.0 T including retrospective gating and prospective
triggering regimes is demonstrated.
The basic design of the MR-stethoscope is surveyed in Chapter 3. The acoustic gating device
consists of three main components: an acoustic sensor, a signal processing unit and a coupler unit
to the MR system. Signal conditioning and conversion are conducted outside the 0.5 mT area
using dedicated electronic circuits. The final waveform is delivered to the internal physiological
signal controller circuitry of a clinical MR scanner.
Chapter 4 presents the technical evaluation of the MR-stethoscope, which provides phono-
cardiograms at 1.5 T, 3.0 T and 7.0 T free of interference from electromagnetic fields and
magneto-hydrodynamic effects. In comparison, ECG waveforms were susceptible to T-wave
elevation and other distortion, which were more pronounced at higher fieldstrengths.
Chapter 5 describes the results derived from the clinical evaluation of the MR-stethoscope. For
this purpose, cardiovascular MRI was performed on volunteers at 1.5 T, 3.0 T and 7.0 T whole
body MR systems. Black blood imaging, 2D CINE imaging, 3D phase contrast MR angiography
and myocardial T2* mapping were carried out.
The proposed MR-stethoscope presents a promising alternative to currently available tech-
niques for cardiac synchronization of high field MRI. Its intrinsic insensitivity to interference
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from electro-magnetic fields renders it suitable for clinical imaging due to its excellent trigger
reliability, even at ultra high magnetic field strength.
Obtaining a trigger signal from the target vessel territory would be also very beneficial
to address motion artifact concerns raised by the traditional MRA approach, where mis-
synchronization is frequently caused by the latency between the R-wave recognition used
for gating and the motion of a target vessel distant to the heart. This applies in particular to
peripheral ECG-gated MRA and to finger pulse oximetry gated acquisitions, where the mean
travel time of blood between the heart and the target territory can be in the order of several
hundreds of milliseconds. Hence, finger pulse oximetry gated prospective cardiac imaging of the
systolic cardiac phase is elusive. For comparison, the latency between electrophysiological and
acoustic cardiac activity can be easily offset by reducing the trigger delay by 30 ms in order not
to miss the systolic cardiac phase.
The acoustic approach also appears to be an excellent candidate for gating acquisitions
in areas located distant from the heart. In clinical practice, areas of interest are usually
positioned at the magnet’s isocenter. Consequently, the position of the heart in non-cardiac
studies is off-center, closer to the ends off the gradient coils, which amplifies changes in dB/dt
during gradient switching. This geometrical constraint increases the interference between the
electrophysiological signals and electro-magnetic fields generated by the gradients, leading to
pronounced distortion of the ECG signal. The capability of local acoustic gating can in principal
serve to alleviate substantially the fundamental problem of erroneous ECG-gating for off-center
positions of the heart. Fetal cardiovascular MRI is another emerging application [Sal08] which
suffers from synchronization problems and hence is a driving force for further advancement of
the MR-stethoscope towards capturing fetal phonocardiograms at (ultra)high magnetic fields.
Further investigation is anticipated to ensure reliable performance of the acoustic synchroniza-
tion approach in patients with heart or valvular diseases. Valvular defects need not be prohibitive
for acoustic gating since the murmurs, which might be detected in the phonocardiogram, are
of high frequency and hence can be suppressed by appropriate filtering. Its is also known that
most valvular defects do not induce a temporal shift in the appearance of the first heart tone
within the cardiac cycle, except in the case of mitral stenosis, which can induce a minimal delay
[Ran87].
In conclusion, the efficacy of acoustic triggering for several common cardiovascular appli-
cations of MRI is demonstrated. The ACT’s intrinsic insensitivity to interference with electro-
magnetic fields renders it suitable for clinical imaging due to its excellent trigger reliability - even
at ultra-high magnetic field strengths. For motion-synchronized MR imaging and spectroscopy,
the acoustic gating approach offers versatility beyond that currently available for (ultra)-high
field MR applications. We anticipate an extension of the proposed acoustic gating approach to
synchronization of MRI and MR spectroscopy acquisitions of other structures or motion borne
sounds including imaging in the presence of respiratory motion and brain pulsation, tissue
elasticity related sound response functions, voice production and speech imaging, for which the
subject’s voice serves as a sound source for 3D-imaging of laryngeal tissues, vocal tract or other
organs involved in speech and voice production.
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